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Chapitre 1. Contexte

1.1. Circulation cérébrale

La circulation cérébrale est le nom collectif de la circulation du sang dans le cerveau, le cervelet, le
tronc cérébral et la moelle épiniere. Comme la circulation cérébrale s'effectue principalement dans la

cavité cranienne, on l'appelle aussi la circulation intracranienne.

Bien que le poids du cerveau humain ne représente que 2%~3% du poids du corps, sa consommation
d'oxygene est d'environ 20% de la consommation d'oxygene du corps entier, et le débit sanguin
représente environ 13 % a 15 % de l'ensemble du débit cardiaque (5L/min) (Lassen, 1959). Un débit
sanguin cérébral adéquat est la condition premicre pour assurer une activité cérébrale normale. Les
artéres, les veines et le liquide cérébro-spinal de la circulation cérébrale alimentent constamment le

cerveau en nutriments et éliminent ses métabolites nocifs pour maintenir une fonction normale.

1.1.1. Artere cérébrale

L’approvisionnement en sang artériel du cerveau humain est constitué de deux paires de grosses artéres,
les artéres carotides internes droite (ACID) et gauche (ACIG) et les arteres vertébrales droite (AVD)
et gauche (AVQ).

Figure 1-1 L’artére carotide interne (ACI) et I’artére vertébrale (AV) : c6té droit. © (Goss, 1960)

Les ACls alimentent principalement le cerveau, tandis que les deux AVs se rejoignent distalement pour
former l'artere basilaire (AB) aussi appelé tronc basilaire. Les branches des arteéres vertébrales et
basilaires alimentent en sang le cervelet et le tronc cérébral. Du c6té proximal, 'artére basilaire rejoint
les deux artéres carotides internes et d'autres artéres communicantes pour former un anneau
anastomotique complet a la base du cerveau ; ce cercle artériel cérébral est également connu sous le
nom de polygone de Willis (Figure 1-2) (Circle of Willis, s. d.; Uston, 2005).
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Figure 1-2 (A) L’artére carotide interne (ACI) et I’artére vertébrale (AV) : c6té droit. © (Goss, 1960). (B) Les artéres du
cerveau, vues caudalement. © (Souotta et al., 1908)

Le polygone de Willis peut déployer le sang vers les artéres qui alimentent le tissu cérébral afin d'éviter
un exces ou une insuffisance de la circulation sanguine cérébrale. Lorsqu'une artére ou une partie d'une
artére faisant partie du polygone de Willis se bloque ou se rétrécit, la partie manquante peut étre
compensée en régulant le débit sanguin d'autres vaisseaux pour assurer la perfusion du sang au cerveau,
ce qui permet d'éviter les symptomes d'ischémie et de maintenir la nutrition et les activités
fonctionnelles du cerveau (ALPERS et al., 1959; de Boorder et al., 2006). Les artéres du parenchyme
cérébral sont caractérisées par une couche musculaire plus fine mais plus de fibres élastiques et une
disposition différente par rapport aux arteres de taille similaire dans d'autres parties du corps (R. M. K.
W. Lee, 1995).

1.1.2. Veines cérébrales

Le débit sanguin veineux du cerveau représente 70 % du débit sanguin du cerveau. Les parois des
veines cérébrales sont minces par rapport a celles des artéres cérébrales. Contrairement aux veines
d'autres parties du corps, il n'y a pas de valves veineuses dans les parois des veines cérébrales, et le
retour du sang veineux dépend de I'énergie potentielle a des niveaux élevés (Schaller, 2004).
L'écoulement veineux des hémispheres cérébraux est constitué de deux groupes de veines sans valvules,
qui permettent le drainage : les veines superficielles et les veines profondes (Goss, 1960). La veine
superficielle se draine dans le sinus sagittal (SS) supérieur et dans deux sinus latéraux. La veine

profonde se draine dans le sinus sagittal inférieur et la veine cérébrale de Galen dans le sinus droit
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(SD). Le drainage veineux du sinus sagittal et des veines profondes est généralement direct par le

confluent des sinus vers le sinus latéral, puis vers la veine jugulaire (Figure 1-3).

~ Sinus sagittal supérieur]
{
/ \

ales
f{jh y

Veine cérébrale
superficielle médiane

> b ).
Sinus latéral

Veine jugulaire

caverneux

Figure 1-3 veineux de I'encéphale © AboutKidsHealth.ca

Le systéme veineux cérébral possede un grand nombre de plexus veineux, et méme si les deux veines
jugulaires internes sont bloquées, le sang veineux du cerveau peut toujours effectuer son retour par les

systémes veineux vertébral et jugulaire externe.

1.1.3. Liquide cérébro-spinal

Il n'y a pas de liquide lymphatique dans le systéme nerveux central, mais du liquide cérébro-spinal
(LCS), un liquide clair et incolore qui remplit le systéme cérébro-ventriculaire, l'espace sous-
arachnoidien et le canal central de la moelle épinicre. Il contient une variété d'ions inorganiques en
concentrations variables, du glucose, des traces de protéines et une petite quantité de lymphocytes (le
pourcentage total est de 1%) (Bulat & Klarica, 2011). Il joue un rdle de tampon, de protection, de
transport des métabolites et de régulation de la pression intracranienne dans le systéme nerveux central.
Chez l'adulte, la quantité totale de LCS est comprise entre 90 ml et 150 ml, avec une valeur moyenne
d'environ 120 ml. La production du LCS est de 1'ordre de 400 a 500 ml/j. En moyenne, le LCS est
rafraichi toutes les 6 a 8 heures (Maurer, 2010). Il est dans un état constant d'équilibre de production,

de circulation et de reflux. Il est important de noter que le volume et le débit du LCS varient avec 1'age.

Le schéma suivant résume les voies d'écoulement du liquide cérébro-spinal généralement acceptées :
Les plexus choroides des ventricules gauche et droit produit le LCS — par foramen interventriculaire
— troisieme ventricule + LCS produit par les plexus choroides du troisiéme ventricule — par
I’aqueduc du mésencéphale — quatrieme ventricule + LCS produit par le plexus choroide du quatriéme
ventricule — par les foramen médian et latéral du quatriéme ventricule — espace sous-arachnoidien
— granules arachnoidiens — sinus sagittal supérieur — sinus de confluence — sinus transversal droit
et gauche — sinus sigmoide droit et gauche — veine jugulaire interne. La Figure 1-4 présente la

structure des ventricules du cerveau. La circulation du LCS est illustrée a la Figure 1-5.
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Figure 1-4 Ventricules cérébraux. © WIKIMEIDA

Figure 1-5 Circulation du liquide céphalo-rachidien dans le systéme nerveux central. © Sciences de la vie

Des études récentes ont remis en doute la théorie traditionnelle du cycle du LCS (Bulat & Klarica,
2011; Oreskovi¢ & Klarica, 2010; Tawfik et al., 2017). Le mécanisme de la circulation, de la

production et de 'absorption du LCS n'a pas encore été clairement établi.

1.2. Les technologies de détection de la circulation cérébrale

Comme nous I'avons mentionné dans la section précédente, le cerveau humain est un organe hautement
métabolique, mais ses propres réserves d'énergie sont faibles, et son fonctionnement normal nécessite
un débit sanguin régulier pour le maintenir. Les maladies cérébro-vasculaires sont devenues l'une des
trois principales maladies qui mettent en danger la santé humaine. Elle se caractérise par 1'absence de
signes évidents avant l'apparition de la maladie, mais son apparition entraine des taux de mortalité et

d'invalidité extrémement élevés. La recherche médicale moderne a montré que la fenétre de traitement
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efficace de l'accident vasculaire cérébral (AVC) n'est que de 6 heures, alors que les traitements
chirurgicaux et thrombolytiques actuels prennent généralement 20 heures (Frizzell, 2005). Par
conséquent, le diagnostic précoce et ultra-précoce des maladies cérébro-vasculaires ainsi que les
techniques de prévention sont essentielles pour réduire la morbidité et la mortalit¢ des maladies

cérébro-vasculaires.

Depuis les années 1970, avec le développement de la technologie, de nombreux dispositifs de détection
médicale avancés ont ét€¢ mis au point : la tomographie a rayons X (CT), la tomographie par émission
de positons (TEP), l'imagerie par résonance magnétique (IRM), etc. Ces appareils ont grandement
contribué a la clarification des maladies cérébro-vasculaires. Cependant, ces techniques sont
principalement utilisées pour observer les changements morphologiques et d'imagerie des vaisseaux
cérébro-vasculaires, pour la caractérisation et la localisation aprés le démarrage de la maladie, et ne
sont pas trés utiles pour la prévention et le diagnostic précoce. Les études actuelles indiquent que
1'¢lasticité de la paroi vasculaire, I'hémodynamique et les propriétés rhéologiques sont les principaux
parametres de changement dans les premiers stades de l'apparition de ' AVC. En outre, les anomalies
du flux sanguin cérébral et du débit du liquide cérébro-spinal sont associées a diverses maladies, telles
que I'hydrocéphalie, la maladie de Parkinson et les troubles cognitifs. Par conséquent, la quantification
du débit sanguin cérébral et du LCS est trés importante pour le diagnostic précoce des maladies

cérébro-vasculaires et des maladies neurologiques.

Il existe deux méthodes générales de quantification du débit sanguin : invasive et non invasive. La
quantification invasive du débit est une méthode qui implique l'insertion de divers cathéters ou sondes
a travers la surface du corps dans la cavité cardiovasculaire pour une mesure directe. Cette méthode
est trés peu adaptée a une application dans la quantification du débit sanguin cérébral car elle est
dommageable pour le corps humain et peut entrainer des complications si elle n'est pas effectuée

correctement.

En revanche, les méthodes non invasives sont un terme collectif pour les méthodes quantitatives qui
ne causent pas de dommages mécaniques au corps. Cela comprend les mesures par traceur isotopique,
les mesures volumétriques, les mesures par ultrasons (Aaslid et al., 1982) et les mesures par résonance
magnétique. La méthode du traceur isotopique consiste a injecter un agent de contraste dans un
vaisseau sanguin, puis a mesurer sa vitesse de déplacement. Les méthodes volumétriques, quant a elles,
utilisent la variation de volume du tissu d'un organe (tel que le cceur) pour calculer son débit. Aucune
de ces méthodes n'est suffisamment précise (Tabrizchi & Pugsley, 2000). Des méthodes d'échographie
et d'IRM sont actuellement disponibles pour une quantification précise et non invasive du débit sanguin.
La méthode a ultrasons est influencée par la structure du corps humain et ne peut pas quantifier les
vaisseaux cérébraux qui sont entourés par le crane. Ensuite, cette méthode est techniquement exigeante

pour l'inspecteur, et le débit sanguin peut étre inexact en raison des changements de taille et
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d'emplacement des vaisseaux. Enfin, elle ne peut pas quantifier plusieurs vaisseaux en méme temps
(Dabestani et al., 1988).

L'TRM est un appareil d'imagerie largement utilisé¢ en clinique (B, 2017; LIANG, 2000). Grace a
différentes séquences, elle peut générer des images des structures anatomiques internes ou des
fonctions du corps. L'IRM en contraste de phase est une technique qui quantifie la vitesse du débit en
utilisant la différence de phase générée par un fluide en écoulement sous un champ magnétique a
gradient bipolaire. Grace a la technologie du contraste de phase, nous pouvons quantifier la vitesse
d'écoulement des vaisseaux dans un plan et de maniére non invasive et précise. Elle a été largement
utilisée dans les domaines de la quantification cérébro-vasculaire, de la quantification du liquide
cérébro-spinal, etc., et joue un role important dans la recherche scientifique et le diagnostic clinique
(Hahn, 1960; Moran, 1982; Moran et al., 1985b; Nayler et al., 1986; Nj et al., 1991).
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Chapitre 2. Quantification du debit par résonance
magnétique

Ce chapitre donne une breve introduction aux bases de la résonance magnétique et se concentre sur la
technique de contraste de phase et sur la récente séquence de type « Echo Planar Imaging » en contraste
de phase (EPI-CP). Il aboutit enfin a 1'objectif de recherche de cette thése.

2.1.  Les principes techniques d’IRM

L'IRM utilise le principe de la résonance magnétique nucléaire (RMN) pour déterminer I'emplacement
et le type de noyaux atomiques qui composent un objet en se basant sur 'atténuation de I'énergie émise
dans différents environnements structurels au sein du matériau (Andrew, 1992). En détectant les ondes
¢lectromagnétiques émises a travers un champ magnétique a gradient appliqué, la structure interne de
l'objet peut étre imagée. L'utilisation de cette technologie pour 1'imagerie des structures internes du
corps humain a donné naissance a un outil de diagnostic médical révolutionnaire qui a largement
contribu¢ au développement rapide de la médecine, de la neurophysiologie et des neurosciences

cognitives.

Certains auteurs, par exemple (Lauterbur, 1980) et (Damadian, 1980), appliquent la technologie de
RMN a l'imagerie biologique en direct pour produire des "images photographiques conjuguées".
(Mansfield, 1984) et d'autres ont ensuite perfectionné les techniques d'acquisition et de traitement des
images, ce qui a permis d'améliorer l'affichage des détails anatomiques en IRM et d'¢largir ses

applications cliniques (Andrew, 1985).

2.1.1. Précession

Les noyaux atomiques tournent sur eux-mémes et le moment cinétique induit et appelé spin. Ils
possedent donc un moment angulaire. Une particule chargée qui tourne sur elle-méme induit un
moment magnétique équivalent a un champ magnétique de tres faible intensité. En fait seuls les atomes
a nombre impair de nucléons (I’ensemble des protons et des neutrons du noyau considéré) auront un
moment magnétique effectif. En ce qui concerne I'IRM on considere principalement les atomes
d’hydrogeéne composés d’un seul proton et disposant d’un moment magnétique élémentaire élevé.
Lorsque le noyau d’hydrogéne (le proton) est placé dans un champ magnétique statique, il va se
comporter comme un dipole magnétique : il est alors soumis a des forces magnétiques et orienté dans
la méme direction que le champ magnétique. Le spin n'est pas parfaitement aligné avec le champ
magnétique, mais est incliné d'un angle 0. De cette fagon, le dipole magnétique ainsi constitué se
déplace au sein du champ magnétique statique. La fréquence de la précession dépend de l'intensité du
champ magnétique statique. Elle est également liée au type de noyau (Figure 2-1). La relation entre

eux satisfait la relation de Larmor (Equation 2-1). Autrement dit, la fréquence de précession wo est le
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produit de I'intensité du champ magnétique By et du rapport gyromagnétique .
Equation 2-1 wo =YB

Ou le rapport gyromagnétique y est une constante physique fondamentale pour chaque élément
nucléaire, son unité est le MHz/T. Le principal isotope de I'hydrogene, le proton, est le plus approprié
pour l'obtention d'images RMN en raison de sa grande abondance dans le corps humain et de la
détection facile de par son moment magnétique. Le rapport gyromagnétique du proton d'hydrogéne est
de 42,576 MHz/T. Ainsi, a une intensité de champ de 3T, la fréquence de Larmor de 1'hydrogéne est
de 127,8 MHz.

Figure 2-1 La notion de précession avec pour vitesse angulaire la fréquence de Larmor. © info.radiologie.ch
2.1.2.  Excitation et relaxation

Si une onde de radiofréquence (champ Bi) perpendiculaire au champ magnétique d’intensité By est
appliquée avec la méme fréquence que la fréquence de Larmor du proton, elle provoque un phénomeéne
de résonance du proton, entrainant un angle de bascule entre le moment magnétique macroscopique et
la direction Bo. Elle va apporter de 1'énergie au systéme de spin : c'est la phase d'excitation. Lorsque
I'émission RF est interrompue, le systeme va récupérer 1'énergie absorbée et revenir a I'état d'équilibre
de départ : c'est la phase de relaxation. Pendant la phase de relaxation, si nous utilisons un anneau
récepteur paralléle a Bo, nous pouvons capturer les variations d’un signal de tension changeant.
Comme le vecteur de magnétisation transversale (Mxy) n'est pas constant, I'amplitude de la tension
qu'il induit décroit avec le temps et se comporte comme une oscillation amortie ; ce signal est appelé
signal d’induction libre (FID : Free Induction Decay) (Figure 2-2. en bas). L'amplitude initiale du
signal est proportionnelle a l'aimantation transversale, qui est elle-méme proportionnelle au nombre de
noyaux excités dans l'organisation d'un élément corporel donné, de sorte que les différences de densité

des atomes d'hydrogene peuvent étre discernées dans les images de résonance magnétique.
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Figure 2-2 A gauche, sont schématisés la chaine d'émission, de réception et la bobine RF. Au milieu, est symbolisé le

parcours des spins excités revenant a leur position d'équilibre. A droite, est représentée la variation d'amplitude de la

magnétisation longitudinale (repousse) et transversale (déclin) des spins. En bas, est dessiné le signal recueilli par la
bobine lors du processus de relaxation (exponentielle décroissante). © http://irmcardiaque.com

La relaxation longitudinale correspond a la repousse de la composante longitudinale, et la relaxation
transversale, correspond a la chute de I'aimantation transversale. Le temps de relaxation T1 correspond
au temps nécessaire pour que l'aimantation longitudinale retourne a 63 % de sa valeur finale et le temps
de relaxation T2 correspond au temps mis par 1'aimantation transversale pour réduire a 37 % de sa

valeur initiale (Figure 2-2. Droite).
2.1.3. Codage spatial du signal

Jusqu'a présent, nous avons abordé deux composantes principales de l'imagerie par résonance
magnétique : le champ magnétique principal (champ Bo) et le champ magnétique pulsé RF (champ B»).
Le codage spatial du signal est obtenu par codage de la phase dans une direction du plan et de la
fréquence dans l'autre direction. Il s’agit de faire légerement varier I’intensité du champ magnétique
principal dans D’espace en appliquant des gradients de champs magnétique (Figure 2-3). Les
composantes du gradient de champs magnétique dans les directions x, y et z sont appelées

respectivement gradient selon x (Gx), gradient selon y (Gy) et gradient selon z (Gz).

Le gradient de champ magnétique se caractérise généralement de deux parametres, 'amplitude du
gradient et le taux de variation (la pente). L'amplitude du gradient, également connue sous le nom
d'intensité du gradient, représente l'intensité maximale du champ de gradient qui peut étre obtenue par
un systeme de champ de gradient ; elle est mesurée en MT/m. La vitesse de commutation est la vitesse
maximale a laquelle le champ magnétique varie ; elle est mesurée en MT/m/ms. En général, un taux

de commutation plus élevé signifie que le systéme de gradient atteint une amplitude de gradient définie
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plus rapidement qu'un systéme de gradient avec un taux de commutation plus faible.
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Figure 2-3 Champ magnétique a gradient dans trois directions © www.imaios.com

Comme la fréquence de Larmor est proportionnelle a l'intensité du champ magnétique, le champ
magnétique change en fonction de la position dans I'espace. Le champ magnétique de l'ensemble du
systéme IRM contenant le gradient de champ magnétique peut étre exprimé selon I’Equation 2-2 (en

I’absence du champ magnétique pulsé RF).
Equation 2-2 B =_B_;+Q+E;+EE
Sélection de coupe

Le gradient de sélection de coupe permet de modifier la fréquence de précession des protons afin que
I’onde de RF ayant la méme fréquence puisse les faire basculer (résonance). Pour faciliter la
compréhension, ici nous utilisons Gz comme le gradient de sé€lection de coupe, et la RF est appliquée

pendant ce processus.
Codage de phase

Apres l'excitation, nous appliquons Gy pour déphaser les spins des protons en fonction de la position
selon I’axe Y. Si I’application de Gy dure At, le déphasage a différentes positions y; par rapport a I’axe
Y est -G, vi-At. Pour obtenir une image, il est nécessaire de multiplier ce processus. Pour une séquence
de spin écho comportant "n" lignes, on effectue "n" acquisitions ayant chacune un gradient de codage

de phase différent.
Codage de fréquence

Pendant l'acquisition du signal, nous activons Gx pour faire le codage de fréquence afin que les protons

ayant des positions différentes selon I'axe X aient des fréquences de spin différentes.

Apres le codage de phase et de fréquence, chaque voxel posséde un signal avec une fréquence et une
phase par rapport a sa position spatiale le long des axes X et Y. L'application de la sélection de coupe
et du codage spatial offre alors la possibilité de reconstruire 1'image entiere. Aprés le codage de phase
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et de fréquence, le signal mesuré s(?) peut étre exprimé selon I’Equation 2-3.

Equation 2-3 s(t) = fx fy Mxye—inxxte—i]/nyAt dx dy

Gx et Gy désigne l'intensité correspondante du gradient d'encodage. [x,y] désigne les coordonnées
spatiales du voxel. La grandeur t représente la durée de temps, et Az représente la durée du gradient de

I'encodage « phase ».

Tous les signaux (echos) d'une méme coupe sont enregistrés dans l'espace K (2.1.4) puis traités pour

former une image du plan de coupe.

2.1.4. Séquence d’impulsion d’IRM et I’espace K (espace de Fourier)

La séquence d’impulsion d'imagerie par résonance magnétique est une combinaison d'impulsions de
radiofréquence et de gradients de champs magnétiques. Cette combinaison est différente pour créer
différentes séquences. Parmi les séquences représentatives, citons la séquence écho de spin (Spin echo),
la séquence écho de gradient (Gradient recalled Echo) (Figure 2-4), etc. De plus amples informations
sur le principe de I'lRM sont disponibles dans les documents (LIANG, 2000) et (B, 2017).

TR - TR
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\

Figure 2-4 Impulsions RF et trois gradients dans une séquence d’écho de spin et d’écho de gradient.
©https://clemedicine.com

Le temps entre le centre de I'impulsion d’excitation RF et le pic du signal d'écho est appelé le temps
d'écho (TE) et le temps entre le centre de 1'impulsion d’excitation RF et le centre de l'impulsion
d’excitation RF suivante est appelé le temps de répétition (TR). Les signaux d'écho collectés pendant
la séquence sont placés dans l'espace K (i.e. espace de Fourier) correspondant. L'espace K peut étre
défini comme l'information sur les caractéristiques du domaine fréquentiel du plan d'acquisition. La
partie centrale de 1'espace K correspond au contraste de I'image, et la partie périphérique correspond
au contour et aux détails de I'image. Habituellement, par souci de simplicité, nous n'utilisons que les
valeurs d'amplitude de I'espace K pour le représenter. Cependant, il est important de noter que l'espace

K est une matrice complexe contenant a la fois des composantes d’amplitude et de phase (Figure 2-5).
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Plan de Fourier Intensité

Figure 2-5 Composante d'amplitude et composante de phase de l'espace K. © IMAIOS 2018

2.1.5. Reconstruction des images

La FFT s’applique sur des données complexes (valeurs réelles et imaginaire) pour obtenir des données
complexes de I’image. On pourrait alors calculer une carte d’amplitude et de phase a partir des données
complexes de I’image (Moratal et al., 2008). Ce processus est appelé la reconstruction des images
d’IRM.

Bien que pour l'approche générale de remplissage cartésien de l'espace K, le processus de
reconstruction ne nécessite qu'une transformation de Fourier inverse directe, 1'utilisation de diverses
techniques d'accélération de 1'espace K nécessite 1’utilisation des algorithmes de reconstruction plus
complexes. On peut noter par exemple, une balayage partiel de 1'espace K (McGibney et al., 1993;
Walheim et al., 2019), 'acquisition comprimée (Hsiao et al., 2012; Kustner et al., 2016) et la technique
de I’imagerie parallele (GRAPPA (Bauer et al., 2013),SENSE (Pruessmann et al., 1999; Thunberg et
al., 2003), SPIRIT (Lustig & Pauly, 2010)), etc.

Les méthodes de remplissage non-Cartésiennes de l'espace K, comme I'acquisition en spirale et
l'acquisition par orientation radiale, possédent des caractéristiques intéressantes pour certaines
modalités de ’'IRM, mais les données non-Cartésiennes doivent étre ramenées a un gris Cartésien par

interpolation, puis reconstruites par transformée de Fourier inverse.

Les techniques de I’imagerie paralléle tirent parti de I'antenne du récepteur multicanal, ou chaque canal
n'acquiert qu'une partie des données de l'espace K, puis complete le reste des données par post-

traitement pour achever la reconstruction.

2.2. IRM de contraste de phase

L'angiographie par résonance magnétique (ARM) est une technique de caractérisation des signaux de
flux vasculaire et sanguin (Graves, 1997). L’ARM, en tant qu'examen non invasif, présente des

avantages particuliers par rapport a la tomodensitométrie et a la radiologie conventionnelle dans la
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mesure ou elle ne nécessite pas l'utilisation d'un agent de contraste, le débit du fluide étant 1'agent de
contraste physiologique inhérent a I'imagerie IRM. La représentation du fluide sur les images IRM
dépend de ses caractéristiques tissulaires, de la vitesse d'écoulement, de la direction du débit, du

schéma d'écoulement et des parameétres de séquence utilisés.

Les méthodes d'ARM sans agent de contraste couramment utilisées sont la méthode du temps de vol
(TOF) et la méthode du contraste de phase (CP) (Miyazaki & Lee, 2008).

— La méthode TOF utilise de multiples RF répétitives pour "saturer" le tissu statique autour des
vaisseaux sanguins, ce qui donne un signal faible ou nul en IRM, tandis que le sang "non saturé"
s'écoule en continu dans la coupe examinée, ce qui donne un hyper signal IRM. Nous appelons
cette méthode « TOF du sang blancy, et la méthode opposée « TOF du sang noir » (Hinton et
al., 2006; Suryan, 1951). Bien qu'il soit possible d'estimer la vitesse de débit sanguin sur les
images TOF selon 1'équation proposé par Poncelet et al., 1993 et Wehrli et al., 1986, cette
méthode présente cependant un inconvénient important ne pouvant étre utilisée qu'avec une
analyse qualitative et ne permettant pas de quantifier le débit sanguin . Habituellement, les
images TOF sont utilisées pour I'évaluation de la morphologie vasculaire cérébrale
(Heverhagen et al., 2008; Laub, 1995).

— La méthode d’imagerie de flux par contraste de phase (CP) utilise deux champs magnétiques
avec gradients de polarités opposées pour compenser les déphase positifs et négatifs des
protons des tissus stationnaires autour du vaisseau, produisant ainsi un signal RMN nul ou
faible (grisatre, intensité de 127/255 dans une échelle de couleurs a 8 bits), ce qui n’est pas le
cas pour le débit du sang, qui peut produire un "déphasage non nul", afin d’émettre un signal
RMN pour I'imagerie (H. Y. Carr & Purcell, 1954; Hahn, 1960; Jung & Markl, 2012; Moran,
1982; Moran et al., 1985a).

La méthode CP permet de quantifier le débit sanguin et constitue actuellement la principale méthode
de quantification intracranienne non invasive du débit sanguin et du liquide cérébro-spinal. Cette

section se concentre sur le principe de la méthode CP et les s€quences associées.
2.2.1. Théorie du débit quantifi¢ par contraste de phase CP-IRM

Comme indiqué dans la section précédente, M,, est un vecteur et possede donc des composantes de
magnitude et de phase. Nous pouvons déduire de I’Equation 2-1 et I’Equation 2-2 dans la section
précédente que le signal de phase d'un voxel stationnaire placé en 7, peut étre exprimé comme
I’Equation 2-4

Equation 2-4 @(r,TE) = @ + y7y - fOTE 5(t)dt
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Oou y7y - | OTE G (t)dt représente le changement de phase du noyau de spin de cette position 7 dans le

champ magnétique B = By + Gx X+ Gy ¥ + Gz Z = By + G(t), ¢, représente la phase initiale et

@(r,TE) représente la phase du noyau de spin stationnaire aprés le temps TE.

Pour les voxels qui ont une composante de déplacement dans la direction du gradient de champ

magnétique pendant la période d'acquisition (0-TE), la phase est désignée par I’Equation 2-5.

Equation 2-5 O(F,TE) = @o + 77y [, G)dt +y- [, G(t)tde

ouyv- [ OTE G (t)tdt représente le changement de phase du noyau de spin en raison de la composante

—_—

de vitesse ¥ dans la direction du gradient de champ magnétique G(t). Etant donné que le mouvement
du noyau de spin dans le flux sanguin est trop complexe et en raison des limitations de I'équipement
et de la durée assez courte du temps TE, nous considérons par conséquent qu'il n'y a qu'un mouvement
a vitesse constante du noyau de spin pendant la période TE, sans considérer son accélération ainsi que

I'accélération de l'accélération, etc.

Nous extrayons le changement de phase di au mouvement du noyau de spin et supposons que la pente
du gradient de champ magnétique est infinie dans 1'état optimal, ou bien nous pourrions dire que le

gradient du champ magnétique change infiniment vite. Elle peut alors étre convertie en Equation 2-6.
. 5 (TE 3 5 2.5
Equation 2-6 yv - fo G(Htdt =yv -Gt /2

A partir de 1'équation ci-dessus, on peut déduire que le changement de phase résultant du mouvement
du noyau de spin est lié¢ a sa vitesse v et a 'amplitude et la durée du gradient de champ magnétique G.
A vitesse constante, il est possible d'obtenir différentes valeurs de phase en modifiant I'amplitude et la
durée du champ magnétique de gradient. Cette méthode est connue sous le nom de codage de la vitesse
(AXEL & MORTON, 1987).

Bien qu'il soit possible de coder la vitesse d'un noyau de spin en utilisant un champ magnétique de
gradient, la phase obtenue contient des variations de phase causées par de nombreux autres facteurs.
Par exemple, la différence de phase causée par le champ magnétique statique inhomogene, la
différence de phase causée par l'induction électromagnétique et les courants de Foucault lors de la
commutation du champ magnétique de gradient, etc. Par conséquent, afin d'éliminer ces influences et
d'extraire uniquement les différences de phase dues a la vitesse du noyau de spin, la méthode adoptée
consiste a effectuer deux acquisitions. L'effet de I'inhomogénéité du champ magnétique étant le méme

pour les deux acquisitions, la différence de phase causée par cet effet peut €tre €liminée en soustrayant
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les deux images de phase. Cette méthode d'obtention d'une image de phase en vitesse codée par la

soustraction de deux images de phase est appelée imagerie par contraste de phase (CP).

Ces acquisitions comprennent généralement les données compensées en flux (FC) et codées en flux
(FE), ou des ensembles de données FE alternativement positives et négatives (c'est-a-dire un codage

bipolaire du flux). Nous illustrons ici la premieére méthode d'acquisition a titre d'exemple.

La compensation du flux doit étre réalisée de maniére a ce que ni la position du noyau de spin ni son
déplacement ne produisent de changement de phase. Les conditions a satisfaire sont indiquées dans

I'Equation 2-7.

TE =
, vJ, Gt)dt=0
Equation 2-7 . TE =
yv- [, G(t)tdt =0

Si I’on suppose un déplacement des spins et une direction de codage de la vitesse selon l'axe Z, la
séquence avec compensation de flux est illustrée a la Figure 2-6. Premic¢rement, la somme des surfaces
correspondant aux trois gradients de champs magnétique est nulle (A+B+C= 0), ce qui garantit que le
changement de phase du tissu stationnaire est nul. Deuxiémement, la somme intégrale des surfaces «
A », « B» et « C» au cours du temps est égale a zéro, ce qui garantit qu'elle ne provoque pas de

changement de phase des noyaux de spin en mouvement.

a
‘ Echo
RF- Signal

e T T o - Gradient
- b compensé
A _IC en flux
Gz .‘ :
GY . % Phase
GX —— Phase du flux

—— Phase du tissue stationnaire

Figure 2-6 La séquence d’IRM avec compensation du flux. Les impulsions de gradient A et C sont identiques. La surface

correspondant a I’impulsion B est égale a la somme des surfaces A + C. Si I’impulsion B a la méme amplitude que A et C

alors sa durée est deux fois plus longue que celle de A ou C. Si la durée de B est la méme que A et C, alors I'amplitude de
B est deux fois plus grande que celle de A ou C.

Par exemple, si les impulsions A, B et C ont la méme durée T, alors, I'amplitude G de B est deux fois

celle de A et B. Les Equation 2-8 et Equation 2-9 satisfont alors la condition de 1'Equation 2-7.
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Fquation 2-8 yf, G@®dt =y [fOTG(t)dt — [ 2G6(t)dt + f23TTG(t)dt]

=yG(T—0—4T+2T+3T—2T) =0

Equation2-9  yv [ G(O)tdt = yu[f, G(Otdt — [ 26(D)tdt + [, G(¢)td]
= )/UG/Z(TZ —0—8T2+2T?2+9T? —4T?) =0

Alors que pour les données codées en flux, il est nécessaire de satisfaire 'Equation 2-10, sur la base
de condition ci-dessus, la séquence de FE est représentée sur la Figure 2-7, ou la somme de la surface
de A et B est nulle pour garantir que l'effet sur la phase des voxels stationnaires soit nul, et la somme
de l'intégration de la surface de A et B dans le temps est non nulle pour obtenir une équation pour la

vitesse du voxel et les paramétres de gradient pour quantifier la vitesse.

, { yJ, G(ydt=0
Equation 2-10

yo [)" G(ttdt # 0

o
‘ Echo
RF- Signal e G
P — T I Gradient
) bipolaire
B |"
GZ . +
\, A —'/.‘
‘‘‘‘‘‘ —— - /l Décalage
de phase
GY . \7’ P
GX - Phase du flux
—— Phase de tissue stationnaire

Figure 2-7 La séquence de I’IRM avec un encodage de flux, L'amplitude G et la durée T sont les méme pour les deux
impulsions de gradient A et B.

En supposant que la durée des deux champs magnétiques de gradient est T et que I'amplitude est G et
-G, la relation entre la vitesse et I'amplitude et la durée des champs magnétiques de gradient peut étre

dérivée de 'Equation 2-11.

, X TE T 2T

Equation 2-11 yv [, G®tdt =yv([, —G(O)tdt + [ G(t)tdt)
= yvG/2(~T? + 0+ 4T? —T?)
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= yvGT?

En soustrayant les deux images de phase de FC et FE, on peut supprimer la phase initiale ¢y pour
obtenir I'équation du déphasage Ag en fonction de la vitesse du voxel et des parametres du gradient de

champ magnétique (amplitude, durée).

Equation 2-12 Ap = yvGT?

A présent, nous pouvons calculer la vitesse en fonction de la phase des pixels dans l'image en contraste

de phase.

A
YGT?

Equation 2-13 v =

2.2.2. Synchronisation cardiaque

La pulsation cardiaque rend difficile l'acquisition directe par de I’'IRM de flux. En effet, les intensités
des pixels des images en contraste de phase représentent toutes la vitesse moyenne de déplacement des
voxels pendant I'acquisition, et les séquences conventionnelles en contraste de phase prennent souvent
plusieurs secondes pour réaliser une seule d'image. Afin de pouvoir présenter les changements de débit
sanguin du cycle cardiaque, il est nécessaire de segmenter le balayage de I’espace K de chaque image,
d’acquérir tous les segments au méme moment a différents cycles cardiaques, puis de combiner les

segments acquis ensemble pour obtenir une image compléte pour chaque phase du cycle cardiaque.

Il existe deux techniques différentes pour synchroniser les acquisitions IRM avec le cycle cardiaque :

la synchronisation (gating) prospective et la synchronisation rétrospective.

La technique de synchronisation prospective (Feinberg et al., 1984, 1985; Feinberg & Mark, 1987)
attend un signal de déclenchement pour démarrer l'acquisition des données. A la fin de chaque cycle
cardiaque, la collecte des données est mise en pause et la séquence attend 1'arrivée du prochain signal
de déclenchement. Pour la technique de synchronisation rétrospective (Nj et al., 1991; Spraggins,
1990), la collecte des données se fait en continu pendant tout le cycle cardiaque. Pendant la
reconstruction de l'image, les signaux de déclenchement enregistrés sont utilisés pour attribuer
rétrospectivement les données aux différentes positions du cycle cardiaque. L’avantage de la
synchronisation rétrospective est la possibilité de collecter a partir des signaux la totalité du cycle
cardiaque, alors qu’en synchronisation prospective, il existe un temps mort en fin de diastole (Figure
2-8).
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Gating prospectif (déclenchement de I'acquisition aprés un délai fixe
par rapport a I'onde R)

N N NN PRSI B J

------------------------ ssssccsssses

Gating rétrospectif (Recalage des données dans le cycle cardiaque
apres l'acquisition)

Figure 2-8 Diagramme de processus des deux méthodes de synchronisation cardiaque, synchronisation prospective (A) et
synchronisation rétrospective (B). ©IMAIOS

En comparant ces deux méthodes, il est clair que la synchronisation rétrospective présente un avantage
significatif, car il ne présente pas de bande aveugle dans le cycle cardiaque et peut donc mieux

représenter les variations du débit sanguin dans les cycles cardiaques.

Cependant, cette méthode nécessite une acquisition continus, de sorte que le taux d'absorption
spécifique (SAR, an: Specific Absorption Rate) (Allison & Yanasak, 2015), di a I’application
continue des impulsion RF, est relativement élevé et en particulier pour les acquisitions d’IRM de

contraste de phase 4D (3D spatiales et 1D pour le temps du cycle cardiaque).

2.3.  Les parametres de la séquence d’IRM-CP

2.3.1. Le VENC

Comme les déphasages des signaux d’IRM sont comprises dans un intervalle de -n a =, la vitesse
maximale qui peut étre représentée par I’IRM de contraste de phase est également affectée (Figure 2-9.
A). Nous désignons la valeur absolue de la vitesse maximale qui peut étre représentée par I'image de
contraste de phase comme 1’encodage de la vitesse (VENC, an : velocity encoding).

T

Equation 2-14 VENC =
YGT?2

D'aprés 'Equation 2-14, on sait que l'intervalle de quantification de la vitesse peut étre contrdlé en

ajustant I'amplitude et la durée du champ magnétique a gradient bipolaire. Par conséquent, la VENC
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est un paramétre spécial et trés important pour les séquences de contraste de phase. Les différents
manufacturiers ont des régles différentes, mais en général, 1'échelle de gris d'intensité de pixel de
I'image de contraste de phase est de 4096, et nous obtenons un intervalle d'intensité de pixel d'image

de phase de -2048 a 2047, qui est normalis¢ de - a w pour obtenir le déphasage correspondant (Figure

2-9. B).
/2 ! 2047

3000
2000 E-
1000 &

o

-1000

-2000

-2048 -

-n/2

Figure 2-9 Diagramme schématique du déphasage et de 1'échelle de gris correspondante (A). La distribution de I'intensité
des pixels dans la boite rouge (B).

2.3.2. Aliasing

Si la VENC définie est trop élevée, la gamme de vitesse imagée ne couvrira qu’une petite portion de
I’intervalle de déphasage de -n a m. Le rapport signal/bruit de I'image et la qualité des données en seront
impactés. Les petites différences de vitesse sur les études de débit ne pourront pas étre distinguées, et
les vaisseaux a débit lent peuvent étre impossibles a voir. Mais si la VENC est choisie trop basse, un
aliasing de la vitesse peut se produire, les débits les plus rapides n'étant pas représentés de maniére
appropriée (Figure 2-10). Par conséquent, une estimation correcte de la VENC est essentielle au succes
de l'angiographie CP. En régle générale, il est conseillé de choisir une VENC supérieure d'environ 20-

25% a la vitesse de flux maximale attendue (Lotz et al., 2002).
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Figure 2-10 Un exemple d’aliasing de la vitesse, La vitesse supérieure a +VENC indique une valeur dans la direction
négative.

2.3.3. Effets des Courant de Foucault

De petites erreurs de décalage de phase sont présentes dans presque tous les systémes cliniques
d'imagerie par résonance magnétique. L'erreur de décalage de phase est une erreur de phase
systématique des spins stationnaires et mobiles. L'ampleur de I'erreur de décalage de phase dépend
largement des inhomogénéités locales du champ magnétique ou du déséquilibre du gradient (courant
de Foucault, an : eddy currents). La correction de la vitesse peut techniquement étre effectuée par une
région supplémentaire, définie par l'utilisateur ou par le programme, représentant le bruit ou le
déphasage. L'information de phase moyenne dans cette région est soustraite du ROI du vaisseau. La
région de référence doit étre aussi grande que possible. Elle doit étre proche du ROI pour pouvoir

compenser les erreurs de phase locales et ne doit pas inclure de vaisseaux sanguins ou d'air.

2.3.4. L'angle entre le flux et le plan de coupe

Les mesures de débit sont plus précises si le plan d'imagerie est positionné orthogonalement a la
direction principale du flux. S'il existe un angle entre le plan d'imagerie et la direction du débit, il en
résultera une augmentation de la surface de la section transversale du vaisseau et une diminution de la
vitesse moyenne du débit, de sorte que des données précises sur le débit peuvent encore étre obtenues
si l'angle fluctue dans un certain intervalle (Rigamonti, 2014). (Tang et al., 1993) ont constaté que

l'erreur dans les résultats de débit était inférieure a 10% lorsque 1'angle était dans I'intervalle de +15°.
2.3.5. Résolution temporelle

La mesure du débit a commande cardiaque produit un ensemble d'images ou de frames, dont chacune
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montre l'anatomie et les informations de vitesse a un moment différent du cycle cardiaque. Les
séquences utilisées dans la plupart des unités d'imagerie clinique emploient la technique de
segmentation de 'espace K pour acquérir les données de toutes les images aussi rapidement que
possible. En clinique, les séquences de contraste de phase en 2D utilisant la synchronisation cardiaque
contiennent généralement 32 images. Un nombre d'images inférieur entrainerait une sous-estimation
du débit et de la vitesse du pic, en particulier dans les artéres dont les pulsations sont plus prononcées

(Lotz et al., 2002) ont indiqué que 30 frames sont suffisantes pour obtenir des valeurs de débit précises.
2.3.6. Résolution spatiale

Dans les mémes conditions, bien que des voxels plus grands puissent améliorer le rapport vélocité sur
bruit (VNR) et la vitesse d'imagerie, ils sont également plus susceptibles de produire des effets de
volume partiel (Fukuyama et al., 2017) plutot qu'une surestimation des résultats de débit. (Greil et al.,
2002b, Tang et al., 1993, 1993) ont montré que pour les séquences cinétique-CP (CINE-CP), le ROI
doit contenir au moins 16 pixels pour que l'erreur de résultat soit inférieure a 10%. Il a également été
démontré que pour CINE-CP, une taille de pixel inférieure a un tiers du diameétre du vaisseau est

suffisante pour obtenir des résultats de débit avec une erreur inférieure a 10% (Hofman et al., 1995).

2.3.7. Epaisseur de coupe

Des épaisseurs plus grandes peuvent améliorer le VNR (Greil et al., 2002b) a démontré que des
¢paisseurs de 4 mm a 8§ mm peuvent fournir des valeurs de débit précises lors de la quantification de
fantdmes de 12 mm de diamétre. Cependant, aucune littérature n'a été trouvée sur la question de savoir

si I’indice pulsatilité du débit est affectée.

2.4. Les Séquences de I’IRM de flux par contraste de phase

Les séquences de IRM-CP se présentent sous forme de 2D-CP, 3D-CP, CINE-CP, 4D-CP, etc. Les
séquences 2D-CP ne balaient que les valeurs moyennes de débit et de vitesse, mais ont un temps
d'imagerie plus court. Les images 3D-CP ont un rapport signal sur bruit (SNR) plus ¢élevé et peuvent
étre scannées avec de trés petits voxels, mais ont une durée d’acquisition plus longue. La séquence
CINE-CP est basée sur la 2D-CP et nécessite une synchronisation cardiaque pour l'acquisition. La
séquence 4D-CP est une IRM a contraste de phase tri directionnelle variable dans le temps, également
connue sous le nom d'IRM de débit 4D (Dyverfeldt et al., 2015; Markl et al., 2012; Sekine et al., 2016;
Wahlin et al., 2013). Parmi les applications cliniques de la série IRM-CP, la séquence CINE-CP est la

plus utilisée.
2.4.1. Ciné contraste de phase (CINE-CP)

A l'aide d'une synchronisation cardiaque, le CINE-CP peut acquérir les signaux de plusieurs minutes
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de débit sanguin et en faire la moyenne pour obtenir un signal correspondant a un cycle cardiaque
moyen. Depuis un certain nombre d’années, CINE-CP a ét¢ utilisée dans plusieurs études dans des
conditions physiologiques et pathologiques. Ces études ont fourni des données sur le débit sanguin
artériel et veineux ainsi que sur les oscillations du LCS (N. J. Alperin et al., 2000; Balédent, Henry-
Feugeas, & Idy-Peretti, 2001; BALEDENT et al., 2018; Fan et al., 2017; Liu et al., 2019).

2.4.2. Echo-planar imaging de flux par contraste de phase (EPI-CP)

L’EPI-CP, comme son nom l'indique, est une séquence qui combine la technologie de contraste de
phase a I’Echo-planar imaging (EPI) (Figure 2-11). La balayage EPI de ’espace de Fourier est la
stratégie la plus rapide pour I'IRM. Grace a I’application des gradients variables pendant la lecture du
signale IRM, cette stratégie permet la lecture de plusieurs lignes de 1’espace K en un seul TR (Figure
2-11). Si tout le codage de phase d'un espace K peut étre rempli en un seul TR, nous 1'appelons EPI
simple-shot ; inversement, une séquence EPI qui a terminé le remplissage de 1'espace K apres plusieurs
excitations est appelée EPI multi-shot, et le parametre désignant le nombre de ligne de I’espace K

remplis dans chaque TR est appelé facteur EPI.

Par exemple I’EPI simple-shot peut imager une coupe du cceur a moins de 100 ms et n’a donc pas

besoin d'utiliser un synchroniseur avec les battements cardiaques pendant le processus d'acquisition
(Daouk et al., 2017; Schroth & Klose, 1992).

Récemment, la technique de contraste de phase a été ajoutée aux séquences EPI pour permettre la
quantification en temps réel du débit sanguin et du liquide cérébro-spinal, et commencé a étre
appliquée a des études in vivo (Balédent et al., 2019; LIU et al., 2018; Lloyd et al., 2020; Maier et al.,
2018). Chen et al. ont également développé une séquence EPI-CP multi-coupes pour effectuer une

quantification du débit en temps réel dans plusieurs coupes (Chen et al., 2015).
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Figure 2-11 le diagramme d’une séquence d’écho de gradient - CP qui utilise des gradients de champ magnétique
bipolaire (cadre rouge et bleu) pour le codage de la vitesse avec un balayage EPI de I’espace K. © (Gebker et al., 2007)

2.4.3. CINE-CP versus EPI-CP

En comparant la méthode EPI-CP avec la séquence de contraste de phase conventionnelle CINE-CP,
la plus grande différence est la vitesse d'imagerie, CINE-CP conventionnelle est basée sur un balayage
classique de I’espace K (en lecture pour la direction Kx et en phase pour la direction Ky), qui nécessite
une synchronisation cardiaque pour effectuer un balayage segmenté de l'espace K, et ensuite le
remplissage de I'espace K est complété a travers de multiples cycles cardiaques. La séquence EPI-CP,
en revanche, est basée sur une balayage EPI de I’espace K qui utilise des gradients de lecture variable
pour collecter plusieurs lignes de I’espace K en un seul TR, de sorte que 1'espace K peut étre rempli en
quelques dizaines de millisecondes, ce qui nous permet de quantifier le débit en temps réel et sans

synchroniseurs.

Comme on peut le voir dans le Tableau 2-1, l'avantage de I'EPI-CP réside tout d'abord dans la
possibilité de réaliser I'IRM-CP en temps réel, ce qui ouvre un nouveau domaine pour 1'étude du flux
sanguin intracranien et du débit du liquide cérébro-spinal. Ensuite, I'EPI-CP ne nécessite pas de
synchroniseurs pendant le processus d'acquisition, ce qui réduit la complexité de I'imagerie. De plus,
I’EPI-CP est peu sensibles aux artefacts de mouvement, ce qui augmente la robustesse de 1'imagerie
de flux. Par conséquent, I'EPI-CP présente des avantages irremplacables et un grand potentiel dans le

domaine des applications cliniques et des études du débit sanguin et du LCS cérébral.

Par contre, nous pouvons également voir que l'application de I'EPI-CP pose d'énormes challenges. Tout
d'abord, 1'EPI-CP est plus sensible aux artefacts de susceptibilité magnétique en raison de sa fenétre
de lecture relativement longue, et le VNR de I’EPI-CP est relativement plus faible en raison des
multiples échos acquis dans un seul TR. Ensuite, une résolution spatiale plus faible sera utilisée a cause
de la limitation de ’EPI-CP a réaliser des images de haute résolution. Enfin, le nombre élevé (quelques

centaines voire milliers) et la faible qualité des images rendent le post-traitement plus difficile.
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Propriétés | CNECP_______ EPI-CP

Synchronisation Oul NON
Imagerie en temps réel NON oul
Sensible au mouvement oul NON
Sensibilité aux arythmies oul NON
Sensible a la respiration Oul NON

el Y e Pseudo 32 images / cycle Dépend de la vitesse d'imagerie

cardiaque et de la fréquence cardiaque
Résolution spatiale Relativement élevé Relativement faible
VNR Relativement élevé Relativement faible
Limite de la taille des pixels > 16 pixels / ROI Aucune littérature
Nombre d'images 32 Des centaines et des milliers
Artéfacts de susceptibilité Relativement insensible Relativement sensible
Précision Largement éprouvé Mangque littérature
Difficultés de post-traitement Relativement facile Relativement difficile

Tableau 2-1 CINE-CP versus EPI-CP

En conclusion, I'EPI-CP offre des avantages significatifs dans le domaine de la quantification du débit
sanguin cérébral et du LCS, mais il existe également des challenges a relever, surtout dans la phase de

post-traitement.

2.5. Post-traitement des séquences de contraste de phase

Cette section décrit les principaux processus de post-traitement des images de contraste de phase 2D,
ainsi que les logiciels actuellement disponibles pour le post-traitement des images de contraste de
phase 2D.

2.5.1. Processus de post-traitement

L'objectif du post-traitement est d'extraire a partir des images a contraste de phase des parametres tels
que la vitesse, le débit d'écoulement ou la surface des vaisseaux sanguins ou du LCS. Le processus

général de post-traitement est le suivant.
Lecture de fichier DICOM

DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), un ensemble commun de protocoles

standard pour le traitement, le stockage, 1'impression et la transmission d'images médicales.

Le fichier DICOM contient de nombreux champs, et la matrice de pixels de 1'image n'est qu'un des
champs de données. En outre, nous pouvons trouver de nombreuses informations dans les fichiers
DICOM, telles que les informations sur le patient (i.e. : identité, age, sexe, poids, ...), sur ’imagerie
(i.e. : date d’acquisition, constructeur, ...), sur 1’acquisition (i.e. : séquence, taille de voxel, TR, TE,

FOV, ...). Chaque champ de données contient une étiquette d'en-téte (TAG), et dans le processus de
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post-traitement, nous pouvons extraire les données en appelant le TAG (Figure 2-12). Le TAG est une
paire ordonnée de 16 bits codée en hexadécimal. Les 4 premiers chiffres indiquent le groupe de
données : par exemple, ‘0008’ désigne les informations générales sur DICOM et ‘0018 les
informations sur 1’acquisition. Les 4 derniers chiffres indiquent quel est 1’élément du groupe : par
exemple °0008,0022° désigne la date d’acquisition et ‘0008,0032° le temps d’acquisition. Les
informations sur les TAGs sont renseignées dans un document fourni par le constructeur appelé
« Conformance Statements » (DICOM Standard, s. d.), Méme si le DICOM est un protocole standard
unifié, les constructeurs fournisseurs ajoutent leurs propres TAGs spéciaux dans leur « Conformance

Statements », ce qui nécessite une attention particuliere lors du post-traitement.

Attribute Name Attribute Value

Specific Character Set ISO_IR 100

(0008,0013)
(0008,0014)
(0008,0016)
(0008,0018)
(0008,0020)
(0008,0021)
(0008,0022)
(0008,0023)
(0008,0030)
(0008,0031)
(0008,0032)
(0008,0033)
(0008,0050)
(0008,0060)
(0008,0064)
(0008,0070)
(0008,0080)
(0008,0081)
(0008,0090)
(0008,0100)
(0008,0102)
(0008,0104)
(0008,1010)
(0008,1030)
(0008,103e)
(0008,1040)
(0008,1050)
(0008,1070)

Image Type

Instance Creation Date
Instance Creation Time
Instance Creator UID
SOP Class UID

SOP Instance UID
Study Date

Series Date
Acquisition Date
Content Date

Study Time

Series Time
Acquisition Time
Content Time
Accession Number
Modality

Conversion Type
Manufacturer
Institution Name
Institution Address
Referring Physician's Name
Code Value

Coding Scheme Designator
Code Meaning

Station Name

Study Description
Series Description

Institutional Department Name

Performing Physician's Name
Operator's Name

ORIGINAL, PRIMARY, M_FFE, M, FFE
1/18/2021

10:35 AM

1.3.46.670589.11.89.5
1.2.840.10008.5.1.4.1.1.4
1.3.46.670589.11.38356.5.0.516.2021011810042814485
1/18/2021

1/18/2021

1/18/2021

1/18/2021

9:54 AM

10:02 AM

10:02 AM

10:02 AM

MR

Philips Medical Systems
CHU Hopital Sud
Amiens

PHILIPS-CITQQV6
HYPERPIC_PANLIU_TEMO6
3D PCA V30

IRM GIE

Figure 2-12 Exemple des TAGs dans un fichier DICOM

Le fichier DICOMDIR est le dossier de répertoire des fichiers DICOM. Il est organisé de la méme
maniere qu’un fichier DICOM. Lorsque les images d’un examen IRM sont enregistrées, on retrouve
un dossier contenant les différents fichiers DICOM accompagné d’un fichier DICOMDIR. Le fichier
DICOMDIR est une structure arborescente a quatre niveaux : Patient, Study, Series, Images (Figure
2-13). A la lecture du DICOMDIR on obtient pour un examen donné, les informations sur les patients,

les études et les séries réalisées et les images acquises. A chaque image est associ¢ un fichier DICOM.

33



DICOMDIR —— Patient Study Series ==1= Image
- -
= L] -
] - : :
L] - - -
]
: - n — Image
- ]
. — Series Image
= Study ——r—— Series =
-
- -
—— Patient s gt\dy = -
L]
u — Image
[
-
. — Series == Image
L} -
1 -
= -
i -
e Study Series -
- — Image
L] — Image
-
- -
. -
[ ] =
) -
Series -
— Image

Figure 2-13 La structure arborescente a 4 niveaux du fichier DICOMDIR, chaque « image » stocke un chemin vers le
fichier DICOM correspondant.

Des logiciels comme Matlab (MATLAB, The MathWorks Inc., Natick, MA,), Ensight (EnSight, CEIL,
Apex, NC), le paquet pydicom de python (Mason, 2011) ou imageJ (Abramoff et al., 2004) permettent
de lire des fichiers DICOM ou le fichier DICOMDIR. Cette étape nous permet d'obtenir les cartes

d'amplitude et de phase dans une acquisition IRM de flux par contraste de phase.
Segmentation du ROI

La segmentation du ROI est la base du traitement des images médicales. Il existe différentes méthodes

de segmentation du ROI en fonction des caractéristiques des images a contraste de phase.

Le ROI peut étre défini directement en utilisant la segmentation par seuil d'intensité des pixels comme
dans I'image d'amplitude (Barker et al., 2010). Kozerke et al ont développé une segmentation par
contour actif, de facon a suivre les mouvements du vaisseau au cours des différentes images acquises
le long du cycle cardiaque (Kozerke et al., 1999). (N. Alperin & Lee, 2003) a développé une
segmentation semi-automatique basée sur la cartographie de la corrélation de la pulsatilité au niveau
temporel, et 1'algorithme de segmentation semi-automatique basé¢ sur les caractéristiques du domaine
fréquentiel des images de phase développé par (Balédent, Henry-Feugeas, C, et al., 2001), que nous

allons présenter au chapitre 4.

Apres la segmentation du ROI (les arteres et les veines et le LCS), nous pouvons obtenir des

informations telles que la surface du ROI et l'intensité des pixels dans le ROI.
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Extraction des données

La valeur d'intensité du pixel de I’image de phase obtenue est d'abord convertie en le déphasage
correspondant, puis la vitesse de flux du pixel correspondant est obtenue en utilisant I'Equation 2-13.
Le débit du pixel est obtenu par la multiplication de la surface du pixel et du vitesse de flux du pixel,

puis le débit du ROI peut étre obtenu par la somme des débits des pixels dans le ROL.

Lors du calcul de la vitesse a partir de I'intensité des pixels la formule varie en fonction du constructeur.
L’Equation 2-15 est principalement appliqué pour Philips ou Siemens et I’Equation 2-16 est

principalement appliqué pour General Electric (Watanabe et al., 2019).

, . Ip-2-VENC

Equation 2-15 =—
4096

, ) Ip-VENC

Equation 2-16 V=

Vscale'T

Avec v la valeur de la vitesse du pixel, Ip I’intensité du pixel de I’image de phase et Vcae un parametre
d’échelle fourni dans les DICOM des séquences IRM-CP par General Electric.

Correction des artefacts

Principalement, on utilise des algorithmes pour corriger 1’aliasing et les courants de Foucault pour

rendre la vitesse du pixel plus précise, les détails des opérations seront décrits dans la section 4.6.

A ce stade, nous pouvons obtenir des informations précises sur le débit du ROI, et un logiciel de post-
traitement qualifié devrait également inclure des opérations telles que le stockage et 1'exportation des

données.

2.5.2. Les différents logiciels de post-traitements existants

Pour le post-traitement des séquences de contraste de phase, les logiciels de post-traitement actuels
des principaux constructeur (Philips, Siemens, GE) prennent en charge certaines fonctions de base
telles que la segmentation des ROI et la quantification du flux, mais ces logiciels ne sont pas
spécifiquement développés pour les séquences de contraste de phase, de sorte que certaines fonctions
ne sont pas prises en charge, comme la correction d’aliasing et la correction des courants de Foucault.
En outre, ces logiciels ne peuvent fonctionner que sur leurs propres plates-formes et nécessitent 1'achat

de postes de travail.

Il existe également quelques logiciels de post-traitement développés pour les séquences de contraste
de phase (Caas Workstation, s. d.; GTFlow, s. d.), mais la caractéristique commune de ces logiciels est
qu'ils sont payants, qu'ils ne sont pas open source et qu'il est impossible de les optimiser et de

développer des algorithmes en fonction de nos propres besoins.
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Il existe également des logiciels gratuits, comme (Heiberg et al., 2007), (N. Alperin & Lee, 2003) et
(Balédent, Henry-Feugeas, C, et al., 2001), mais ils n'ont pas encore développé de fonctions de post-

traitement pour les séquences de contraste de phase en temps réel (i.e. EPI-CP).

2.6. Problematiques et objectifs

La quantification du flux sanguin cérébral et du flux de LCS peut nous aider & mieux comprendre le
mécanisme de la circulation sanguine intracranienne et de la circulation du LCS, contribuant ainsi au
diagnostic précoce de nombreuses maladies neurologiques dans la clinique. En raison de I'influence
de la structure cranienne, la technique de contraste de phase est la méthode non invasive de
quantification du flux sanguin cérébral et du LCS la plus utilisée. La séquence conventionnelle de
contraste de phase CINE-CP ne peut pas quantifier le débit sanguin intracranien et le débit LCS en

temps réel en raison de la limitation de la résolution temporelle.

L'influence de la respiration sur le systéme de circulation est bien connue. Comme le cerveau a
¢galement une fonction d'autorégulation du flux sanguin, la circulation dans le cerveau est plus
complexe que dans les autres organes (Bari et al., 2016; Schaller, 2004), et par conséquent 1’influence
de la respiration sur le débit sanguin cérébral et sur le LCS n'est pas encore bien comprise (du Boulay
et al., 1972; Martins et al., 1972; Reitan, 1941; Aktas et al., 2019b; Dreha-Kulaczewski et al., 2017;
Yamada et al., 2013). Il est donc essentiel de disposer d'une séquence capable de quantifier en temps

réel le débit sanguin cérébral du LCS.

EPI-CP est une nouvelle séquence qui peut quantifier le débit sanguin cérébral et le liquide LCS en
temps réel et qui peut fournir les données nécessaires pour quantifier I'effet de la respiration sur la
circulation. Cependant, cette nouvelle séquence a un VNR et une résolution spatiale réduits par rapport
a CINE-CP, et il y a un manque de littérature pour vérifier sa précision. Deuxiemement, la mauvaise
qualité des images et le plus grand nombre d'images posent des challenges pour le post-traitement. A
notre connaissance, il n'existe pas de logiciel de post-traitement spécifique a I'EPI-CP. Pour pouvoir
quantifier plus facilement et plus rapidement l'effet de la respiration sur la circulation a I'aide de I'EPI-
CP, nous devons développer un pipeline de post-traitement spécifique a 1'EPI-CP et y inclure la

fonction de quantification de 1'effet de la respiration.

Les principaux objectifs de ce document sont donc les suivants :

e Optimisation du protocole d’acquisition et vérification de la précision de I'EPI-CP in vitro

Un fantome in vitro a d'abord été utilisé pour vérifier la précision de I'EPI-CP. Le protocole est optimisé
en comparant les parametres de résultat pour préparer les applications in vivo ultérieures. L'adaptabilité
de I'EPI-CP pour la résolution spatiale et la VENC est également analysée en la comparant a la CINE-
CP.
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e Développement d'un logiciel de post-traitement pour EPI-CP

Sur la base du logiciel original « Flow » version 1.0 de post-traitement CINE-CP, I’objectif est de
développer une nouvelle version qui peut répondre aux besoins de post-traitement EPI-CP, pour étre

plus convivial, et fournir la fonction permettant de quantifier I'effet de la respiration sur la circulation.
e Quantification in vivo des effets de la respiration sur le flux vasculaire cérébral et LCS

Le but est d’utiliser le protocole optimisé et le logiciel de post-traitement pour réaliser des études in
vivo afin de valider davantage la précision de 1'EPI-CP et de quantifier l'effet de la respiration

spontanée sur le débit sanguin artériel cérébral.
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Chapitre 3. Optimisation du protocole et vérification de la
precision de I'EPI-CP in vitro

Avant l'application clinique de I'EPI-CP, 1'objectif principal est de définir le protocole d'imagerie et de
valider la précision de I'EPI-CP. Enfin, des recommandations pour la mise en place de protocoles pour

différents vaisseaux sont données.

Il existe plusieurs fagons de vérifier la précision des séquences de contraste de phase (Greil et al.,
2002b).

La méthode utilisée dans ce chapitre consiste a simuler le systéme vasculaire cérébral a I'aide d’une
pompe calibrée délivrant un écoulement d'eau puis a quantifier le débit par EPI-CP. La précision de la
séquence EPI-CP est analysée en comparant les résultats avec le débit théorique puis en comparant

avec les résultats obtenus avec la séquence CINE-CP.

L'avantage de cette méthode est que nous pouvons déterminer la surface et débit théorique, ce qui
permet une quantification plus précise du taux d'erreur, et il est plus facile d'ajuster les parameétres de

la pompe pour simuler le flux sanguin cérébral dans différentes conditions.
Ce chapitre contient quatre parties :

e Dans la section 3.1, on introduit le mode¢le de fantome et la méthode de quantification du débit
par des images de contraste de phase. Le protocole d'imagerie initial pour la séquence EPI-CP
est défini, puis optimisé en ajustant les paramétres du protocole initial.

e Dans la section 3.2, le fantdme est imagé avec la séquence CINE-CP selon le protocole défini
pour la séquence EPI-CP et la précision de EPI-CP est analysée en comparant les résultats des
deux séquences.

e Dans la section 3.3, on compare les effets de différentes tailles de pixels d'acquisition pour EPI-
CP et CINE-CP. L’objectif est de déterminer la relation entre la taille du pixel d'acquisition et
la taille du vaisseau afin de fournir des recommandations pour la définition des parameétres de
taille de pixel pour EPI-CP.

e Dans la section 3.4, on utilise la méme stratégie pour analyser I'influence du parametre VENC
sur EPI-CP.

3.1.  Définition et optimisation des protocoles d’EPI-CP

3.1.1. Introduction

11 existe plusieurs parametres pour évaluer la qualité du protocole EPI-CP. La premiére chose a garantir
est la précision des résultats (débit & segmentation des surfaces), ce qui est une condition préalable a

toute utilisation. Ensuite, une vitesse de traitement des images plus rapide doit étre assurée, ainsi
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qu’une valeur du parametre SNR des images EPI-CP plus ¢levé.

L’optimisation proposée est basée sur le logiciel précédemment développé par Olivier Balédent
(Balédent et al., 2006) pour le post-traitement de CINE-CP, en ajoutant les bases fonctionnelles pour
le post-traitement de séquence EPI-CP. Ensuite, un systéme fantdme capable de simuler le flux sanguin

cérébral a été utilisé pour optimiser le protocole EPI-CP.
3.1.2. Matériels et Méthodes

Fantome d'écoulement

Le fantdme est constitué d'une série de quatre tubes rigides droits (tubes Tygon, Saint-Gobain
Performance Plastics, Akron, OH) avec des diamétres intérieurs de 9,5 mm (tube No.1), 6,4 mm (tube
No.2), 4,4 mm (tube No.3) et 2 mm (tube No.4). Le débit a été généré a 1'aide d'une pompe a débit
pulsé. Six métres de tube ont transporté le fluide depuis la pompe située dans la salle de contrdle du
scanner jusqu'a l'entrée du fantome. La sortie du fantdme était reliée a un réservoir qui était la source

d'alimentation en eau de la pompe (Figure 3-1).

s Salle d'IRM >

Image d’Amplitude

/
Pompes a pulsation
I

Tube stationnaire Tube 1

1
-

Tube stationnaire

o e e ek e e e e -

I
I
I
\

Figure 3-1 Systéme de fantome d'écoulement d'eau (gauche). Images d’amplitude et de contraste de phase de 4 tubes et
de tube stationnaires (droit)

Pour valider les débits de notre systéme d'€coulement, la pompe a été calibrée pour délivrer un débit
cliniquement pertinent (débit pulsatile & 99 bpm) et le volume collecté a la sortie du fantome a été noté
en fonction du temps. Apres plusieurs mesures répétitives, le débit moyen calculé était de 1150 mm?/s.
Cette valeur a été considérée comme notre débit théorique. Le nombre de Reynolds (Re) des 4 tubes,
calculé avec la vitesse maximale, était compris entre 399 et 1260 et était inférieur a 2100, 1'écoulement
a donc été considéré comme laminaire. Le présent travail se concentre uniquement sur les mesures

obtenues a partir du premier tube (® 9,5 mm).

Le fantome d'écoulement a été positionné au centre d'une bobine de téte. Sur le tube de retour, un
ballon a été utilisé pour capturer la fréquence de I'oscillation permettant de synchroniser 1'acquisition
du CINE-CP pour la section suivante. Un tube rempli d'eau a été positionné autour des tubes pour
définir la région de référence statique et cette région sera utilisée pour la calibration.
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IRM & 1’antenne

Toutes les images ont été réalisées sur un scanner clinique 3T (Philips Achieva, gradients maximaux
80 mT/m, taux d'augmentation du gradient 120 mT m™' ms™). Pour la détection du signal, une antenne

de téte a 32 chaines a été utilisée.

Protocoles initial & Variables de parameétres

Sur la base de la littérature et de notre étude, un protocole initial a été fixé. Différentes valeurs des
parametres de taille du pixel, épaisseur, angle de basculement et EPI-factor sont définies en méme
temps pour répéter 1'imagerie (Tableau 3-1), et les résultats sont comparés pour sélectionner une

meilleure valeur du parametre afin d'optimiser le protocole.

Protocole initial Variables

1x1 0.8x0.8
Taille du pixel (mm?2) 1.0X1.0
1.2x1.2

Epaisseur (mm) 3 2/3/4
Angle de basculement (° ) 30 10/20/30
EPI-factor 7 3/5/7/9
FOV (mm x mm) 100*60 100*60

VENC (cm/s) 5 5

Tableau 3-1 Protocole initial pour EPI-CP et les variables de parametres

L’EPI-CP est utilisée en mode multi-shot, le nombre total d'images de phase acquises était constant,
¢gal a 150.

Post-traitement des images

Sur la base du logiciel précédent (Balédent, Henry-Feugeas, & Idy-Peretti, 2001; Fall et al., 2019) pour
le post-traitement des séquences CINE-CP, une certaine optimisation a été faite pour permettre la
quantification de EPI-CP. Pour chaque protocole, les premicres étapes du processus de post-traitement

de EPI-CP sont les mémes que celles de CINE-CP. Ils comportent tous deux les étapes suivantes :
Définition du ROI

Grace a la fonction de segmentation du logiciel, un ROI a l'intérieur du tube (ROI-Tube) peut étre
automatiquement segmenté (I1I-3) sur I'image de contraste de phase. De la méme maniere, un ROI a
l'intérieur du tube stationnaire (ROI-Référence) peut étre défini manuellement (surface : 100 mm?)
comme la source du bruit de vitesse (Figure 3-2 (A) contour vert). Pour chaque image de phase, la
moyenne (Vrer) et 1'écart-type (orer) des vitesses a l'intérieur d’un ROI de référence (ROI-Référence)
sont calculés. Les valeurs Vrer (respectivement orer) sont utilisées pour définir un signal de référence

(respectivement un signal de bruit) (Figure 3-2 B&C).
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Calibration des vitesses mesurées

La calibration permet de compenser  l'erreur de bruit inhérente a la mesure de la vélocité.
Théoriquement, la vélocité mesurée ne représente pas la vraie valeur des vélocités et la valeur de la
vélocité est nulle dans le Vger. Pour calculer la vélocité corrigée (vraie), la vélocité mesurée a été
soustraite a la Vger. (Figure 3-2 (D))

n: Nombre d'images de contraste de phase
np: Nombre de pixel dans le ROI-Référence y
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Figure 3-2 Un exemple de post-traitement CINE-CP. A) Annotation des équations symboliques et image segmentée
obtenue avec le logiciel, ROI-Tubel sur le Tube-1 avec la couleur rouge et le ROI-Référence sur le Tube-stationnaire
avec la couleur verte, B) le signal Inégal obtenu a partir de 1’écart-type des vitesses dans le ROI-Référence dans chaque
image de phase, C) le signal de référence constitué par les vitesses moyennes a l'intérieur du ROI-Référence dans chaque
image de phase, D) la courbe de débit originale (couleur rouge) d'un cycle d'impulsion extrait du ROI-Tube et la courbe
de débit corrigée (couleur verte) calculée a partir du débit original et du signal de référence.

Reconstruction du cycle moyen d'EPI-CP
A ce stade, la courbe de débit continu de I’EPI-CP a été obtenue. L'étape finale est une fonction
développée spécifiquement pour le post-traitement EPI-CP. L’outil de "coupe" peut étre utilisé pour

extraire tous les cycles pulsés individuels du signal original et pour reconstruire un cycle pulsé moyen

avec 32 points (V-2.e), la méme forme que dans CINE-CP (Figure 3-3).
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Figure 3-3 Aprés I'extraction de la courbe de débit continu par I'EPI-CP pour le Tube 1 (A), I'algorithme trouve
automatiquement le point minimum de chaque cycle pulsé individuel (B point rouge) pour les découper et les
reconstruire en une courbe de cycle pulsé moyen avec 32 points (C ligne rouge), Les points blancs représentent la
distribution des débits aux endroits correspondant a tous les cycles pulsés individuels.

Optimisation des protocoles

Les résultats de la quantification du débit de fantdme sont obtenus par post-traitement de I'EPI-CP. Le

protocole d’EPI-CP était optimisé en comparant les paramétres des résultats suivants :

— L’Erreurs de débit (%) exprimée en pourcentage de la différence entre le débit théorique et le
débit mesuré.
— L’Erreur de segmentation (%) exprimée en pourcentage de la différence entre la zone

segmentée et la zone théorique.

La grandeur VNR est la valeur du Rapport vélocité/bruit. La méthode de mesure du VNR de la vélocité
des images de contraste de phase est similaire a la méthode de mesure du SNR des images d'amplitude
(Ha et al., 2020). Dans cette €tude, la moyenne du signal de bruit gz, sera utilisée pour le calcul du
pseudo-VNR. Le pseudo-VNR est estimé en divisant la vitesse moyenne dans la « ROI-Tube » par la

moyenne du signal de bruit dans la région « ROI-Référence » (Equation 3-1).

Equation 3-1 VNR =

La grandeur At est l'intervalle de temps entre deux images. Il peut également étre considéré comme le

temps d'acquisition nécessaire par image. Elle est inversement liée a la résolution temporelle.

Pour comparer deux protocoles, le meilleur protocole a été obtenu en sélectionnant I'ensemble des
parametres pour lesquels (1) I'erreur de segmentation et l'erreur de débit se situent dans l'intervalle de

confiance (+£10%), et (2) le At est aussi petit que possible ou le VNR est aussi grand que possible.

3.1.3. Résultats

Le Tableau 3-2 montre comment les principaux parametres de la séquence peuvent avoir un impact sur

la qualité de l'acquisition en EPI-CP.
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Parameters d’EPI-CP Résultats d’EPI-CP
Taille de pixel Epai Angle de b I it E d E d ——
ol SR Ao e et | oo wemeg VNR st
0.8x0.8 3 30 7 6.9 7.0 46 134
1.0x1.0 3 30 7 44 09 58 90
1.2x1.2 3 30 7 34 7.4 7.3 83
1.0x1.0 2 30 7 6.1 1.0 3.8 93
1.0x1.0 3 30 7 44 09 58 90
1.0x1.0 4 30 7 0.0 34 7.4 89
1.0x1.0 3 10 7 25 1.7 26 90
1.0x1.0 3 20 7 1.7 26 45 90
1.0x1.0 3 30 7 44 09 58 90
1.0x1.0 3 10 3 44 43 24 179
1.0x1.0 3 10 5 52 24 29 103
1.0x1.0 3 10 7 25 1.7 2.6 90
1.0x1.0 3 10 9 0.8 6.7 3.0 68

Tableau 3-2 Tableau de résultats d’EPI-CP sous différents paramétres

Au fur et a mesure que la taille des pixels augmente, en comparant une taille de pixel de 0,8 mm a une
taille de pixel de 1,2 mm, sous réserve de garantir la précision de la zone de segmentation et du débit,
le VNR est augmenté de 58 % et le temps d'acquisition réduit de 38 %. De plus, le VNR le plus élevé

est obtenu en utilisant une épaisseur de coupe de 4 mm (Figure 3-4).

Tube1 et Tube stationnaire d’EPI-CP

épaisseur (mm)

Taille de Pixel (mm)

Figure 3-4 Images de contraste de phase EPI-CP a différentes tailles de pixel et épaisseurs de coupe.

Le parametre de l'angle de bascule n'a pas d'effet sur le temps d'imagerie mais il en a sur le VNR. Le

VNR obtenu avec un angle de bascule de 10° est tres faible. Cette valeur augmente de 123 % avec un
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angle de bascule de 30°.

L'augmentation du parametre « EPI- factor » a diminué I’intervalle At. Le réglage du EPI-factor de 7

a 9 a réduit le At de 25% et a eu un faible impact sur les mesures de segmentation et du débit (Figure
3-5).

Tube1 et Tube stationnaire d’'EPI-CP

EPI-factor

I'angle de bascule

Figure 3-5 Images de contraste de phase EPI-CP a différentes valeurs de EPI-factor et de I’angle de bascule.

Le protocole d'optimisation sélectionnés est présenté dans le Tableau 3-3.

Parameters EPI-CP
FOV(F*P) 100*60
Venc (mm/s) 50
Taille du pixel (mm?) 1.2x1.2
Epaisseur (mm) 4
Angle de basculement (°) 30
EPIl-factor 9
SENSE (P-factor) 2.5
TR (ms) 15.2
TE (ms) 9.1
Temps d’ acquisition (s) 9.3
Nb images / Cycle 9.7

Tableau 3-3 Le protocole d'optimisation pour EPI-CP

3.1.4. Discussions

La séquence EPI-CP est différente de celle du CINE-CP : la séquence CINE-CP est capable de décrire
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une courbe de pulsation en 32 images de phase grace a la technique d'acquisition segmentée de 1'espace
K. Donc méme si le temps d'acquisition augmente, pour CINE-CP, cela n'affectera pas son parameétre
pseudo At. Cependant, pour I'imagerie en temps réel EPI-CP, son temps d'acquisition est directement
li¢ au parameétre At, donc augmenter la fréquence d'échantillonnage peut améliorer la précision de la
forme de la courbe reconstruite (V-2.e). Les paramétres par défaut du protocole doivent étre choisis
pour obtenir une fréquence d'échantillonnage plus rapide tout en maintenant la précision sur la

segmentation et les mesures de flux.

Les effets de I'inhomogénéité du champ magnétique doivent également étre pris en compte puisque le
tube de référence n'était pas positionné autour du tube d'écoulement dans le FOV (Dyverfeldt et al.,
2015; Ha et al.,, 2020). Par conséquent, le VNR estimé¢ dans ce travail était un pseudo-VNR
représentant un VNR moyen de toutes les images. Cette méthode de mesure peut étre utilisée de

manicre plus pratique et peut étre suffisante pour comparer les VNR entre plusieurs séquences.

Le paramétre EPI-factor est un parameétre de la séquence EPI-CP qui a une grande influence sur la
fréquence d'échantillonnage. Il représente le nombre de codages de phase remplis dans l'espace K
pendant une durée TR. Si tout le codage de phase est rempli dans I'espace K pendant un TR, il s'agit
alors d'un « single-shot », contrairement au « multi-shot » pour lequel le codage de phase est rempli
dans l'espace K pendant plusieurs durées TR. Par conséquent, le EPI-factor du single-shot doit étre
supérieur au EPI-factor du multi-shot. En d'autres termes, le cliché unique a une fréquence
d'échantillonnage plus élevée mais le VNR est réduit et il est plus susceptible d'étre sensible aux effets
de la distorsion géométrique (Farzaneh et al., 1990). Le multi-shot est moins sensible a ces distorsions
géométriques en raison de la diminution du temps de lecture (Holdsworth et al., 2008). C'est pourquoi

le multi-shot a été utilisé dans cette étude.

Si le EPI-factor est fixe et que nous réduisons le nombre de lignes de codage de phase, la fréquence
d'échantillonnage peut encore étre augmentée. Avec SENSE (IRM avec techniques d'imagerie
parallele), la réduction du nombre de lignes de codage de la phase peut étre sélectionnée en fonction
du nombre de bobines utilisées pour 'acquisition parallele des données (Pruessmann et al., 1999). Dans
notre étude, la valeur SENSE était de 2,5 pour EPI-CP.

En conclusion, dans cette section, nous nous concentrons sur le processus méthodologique pour EPI-
CP de quantification du débit du fantdme et sur la maniere d'optimiser le protocole EPI-CP en

comparant les résultats quantifiés. La préparation est faite pour vérifier la précision de I'EPI-CP.

3.2.  Vérification de la précision EPI-CP en le comparant & CINE-CP

3.2.1. Introduction

La premiere application in vivo du CINE-CP a été effectuée dans les années 1980 (Feinberg & Mark,
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1987; Nayler et al., 1986). Aprés 20 ans de développement, la séquence CINE-CP est devenue la
principale méthode de quantification du flux vasculaire cérébral et du LCS (N. J. Alperin et al., 2000;
Balédent et al., 2006; Greitz et al., 1993; Hoppe et al., 1998). Elle est largement utilisée dans le
diagnostic clinique et est devenue la référence dans le domaine de la quantification non invasive du

débit sanguin cérébral.

L'objectif de cette section était de valider la précision de I'EPI-CP in vitro en le comparant au CINE-
CP.

3.2.2. Matériels et Méthodes

Le protocole d’EPI-CP obtenu dans la section précédente est appliqué a CINE-CP. Comme la pseudo
résolution At de CINE-CP est indépendante du temps d'acquisition, le SENSE-factor a donc été fixé a
1,5, ce qui améliore encore le VNR des images CINE-CP. Les parameétres finaux des deux séquences

sont présentés dans le Tableau 3-4.

Parameters CINE-CP EPI-CP
FOV(F*P) 100*60 100*60
VENC (mm/s) 50 50
Taille du pixel (mm?2) 1.2x1.2 1.2x1.2
Epaisseur (mm) 4 4
Angle de basculement (°) 30 30
EPI-factor -- 9
SENSE (P-factor) 1.5 2.5
Nombre d’'image 32 150
TR (ms) 11 15.2
TE (ms) 7.7 9.1
Temps d’ acquisition (s) 23.6 9.3
Nb images / Cycle 32 9.7

Tableau 3-4 Le protocole de CINE-CP et d’EPI-CP

Par la méthode d'imagerie et le processus de post-traitement de la section précédente (Figure 3-2). Les
deux séquences ont été quantifiées 10 fois chacune pour le débit du Tube 1. La courbe de cycle pulsé
d’EPI-CP avec 32 points d'échantillonnage a été comparée a la courbe de cycle pulsé de CINE-CP a
l'aide du test de Bland & Altman (Martin Bland & Altman, 1986).

3.2.3. Résultats

Apres 10 mesures, les données d’EPI-CP et de CINE-CP reconstruites ont toutes deux étés post-traitées

pour reconstruire les deux courbes de débit moyen (Figure 3-6). Les deux courbes de débit ont été
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superposées pour faire coincider leurs débits maximaux sur I'axe temporel. Le débit moyen de I'EPI-
CP (respectivement, CINE-CP) était de 1116+24,5 mm?/s (respectivement, 1239+26,3 mm?>/s) et son
coefficient de variation associ¢ était de 2,3% (respectivement, 2,3%). Pour rappel, débit moyen

nominal de la pompe était de 1150 mm?/s.

Courbe de débit moyenne du Tube-1

Débit (mm3/s)
—— EPI-PC

1500 —=— CINE-PC

1000 |

500

Millisecond

0 I 1 I
0 100 200 300 400 500 600

Figure 3-6 Courbe de débit moyen de CINE-CP [bleu] et de EPI-CP [rouge]. La barre d'erreur dans la courbe de flux de
reconstruction EPI-CP représente I'écart-type de chaque point correspondant.

Le graphique de Bland-Altman (Figure 3-7) montre la différence entre les courbes EPI-CP et CINE-
CP avec les limites d'agrément (ligne pointillée). Les différences entre les données EPI-CP et les
données CINE-CP sont représentées par rapport a la moyenne des deux mesures. La ligne rouge montre
la différence moyenne (-123,8 mm?/s) des 32 points. Les deux lignes en pointillés de part et d'autre de
la ligne rouge indiquent les limites de la convention (95 %) qui ont été calculées par la moyenne des
différences de débit + 1,96 x I'écart type (ET) des différences. Les limites calculées étaient de -67,7

mm?>/s et -180 mm?/s. Tous les points se situent dans les limites de I'accord.
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Figure 3-7 Graphique Bland-Altman de la courbe de débit de reconstruction EPI-CP et de la courbe de débit CINE-CP
Discutions

3.2.4. Discussions

En utilisant les parameétres par défaut, I'erreur de CINE-CP est [égérement supérieure aux résultats de
(Garg et al., 2018) qui sont de 1,0 + 1,1%. Mais les mesures de débit des deux séquences étaient toutes
deux dans l'intervalle de confiance et ne dépassaient pas 8% (-2,9% d'erreur de débit de EPI-CP contre
7,8% d'erreur de débit de CINE-CP).

La Figure 3-7 montre que les erreurs des 32 points correspondants des deux courbes sont toutes dans
les limites d’agrément. Par conséquent, dans les conditions expérimentales (99 bpm), la courbe de

débit reconstruite a partir de I'EPI-CP peut probablement remplacer celle de la CINE-CP.

Par ailleurs, le CINE-CP peut utiliser plusieurs cycles de pulsation pour remplir progressivement
l'espace K des 32 images de phase, de sorte que le CINE-CP dispose de 32 points caractéristiques pour
décrire la courbe de débit. Pour I'EPI-CP, en utilisant les paramétres par défaut, seuls 9 ou 10 points
caractéristiques ont été utilisés pour décrire un cycle de pulsation et la courbe de débit reconstruite
était plus lisse que celle du CINE-CP. Par conséquent, EPI-CP est plus adapté a certaines fluctuations
douces, telles que les vaisseaux sanguins veineux et le LCS. Cependant, elle présente certaines limites
pour reconstruire des fluctuations a haute fréquence (par exemple, les artéres néonatales avec une
fréquence cardiaque est environ 120 bpm). L'augmentation de la fréquence d'échantillonnage de 1'EPI-

CP peut améliorer la précision de la forme de sa courbe reconstruite.

En conclusion, grace a ces méthodes d'algorithme de segmentation et de reconstruction de la courbe
de flux, la précision de I'EPI-CP a été déterminée. En utilisant les parametres par défaut, I'erreur entre
la reconstruction de la courbe EPI-CP et la courbe CINE-CP était faible. L'augmentation de la
fréquence d'échantillonnage permet de mieux afficher les détails de la courbe de I'EPI-CP. L'EPI-CP
peut probablement remplacer le CINE-CP.
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3.3. Influence de Ia taille des pixels

3.3.1. Introduction

La définition de résolutions optimales pour des vaisseaux cibles de différentes tailles permet d'obtenir
la vitesse d'imagerie la plus rapide tout en garantissant des résultats précis. La vitesse d'imagerie est
particuliérement importante pour les séquences EPI-CP et, comme décrit dans la section précédente,

elle est liée a la précision de la forme de la courbe de flux reconstruite.

L'objectif principal de cette section est d'étudier 'effet des différentes tailles de pixels sur les résultats
des deux séquences. Des recommandations sont fournies pour le réglage de la taille des pixels de 1'EPI-
CP.

3.3.2. Matériels et Méthodes

Une fois les parametres optimaux sélectionnés dans la section 1, la précision de la courbe de débit EPI-
CP a été évaluée dans la section 2. Pour cette section, les paramétres optimaux ont été utilisés comme
paramétres par défaut pour les deux séquences et la taille des pixels a été fixée de 0,8 mm a 3,2 mm
par pas de 0,4 mm pour quantifier le débit du tube 1. Pour chaque variable, quatre mesures répétées

ont été effectuées. Le test de corrélation de Spearman a été utilisé pour 1'analyse des corrélations.

3.3.3. Résultats

La Figure 3-8 représente la zone de segmentation et le débit en fonction de la taille des pixels. Les
points bleus indiquent la zone de segmentation et les points rouges indiquent le débit. L'ombre bleue
représente 'intervalle de confiance (70,8 mm?2 +10%) de la surface de segmentation et I'ombre rouge
représente l'intervalle de confiance (1150 mm3/s £10%) du débit. La surface de segmentation et le
débit des deux séquences étaient positivement corrélés avec la taille des pixels. Les mesures de débits
obtenues avec EPI-CP étaient dans l'intervalle de confiance pour les tailles de pixels incluses entre 1,2
mm et 2,8 mm. Pour le CINE-CP, seules les tailles de pixel incluses entre 1,2 mm et 2,4 mm ont fourni

des débits dans l'intervalle de confiance.
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(b) Influence de Ia taille du pixel sur le CINE-CP
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Figure 3-8 Surface de segmentation et débits de deux séquences pour différentes tailles de pixel, I'axe X représente les
différentes tailles de pixel, 'axe Y de gauche (couleur rouge) représente les débits et I'axe Y de droite (couleur bleue)
représente la surface de segmentation. A) EPI-CP, B) CINE-CP.

La distribution de la surface de segmentation et du débit des deux séquences est également illustrée a
la Figure 3-9. L'axe X représente la surface de segmentation, l'ombre violette est l'intervalle de
confiance de la surface de segmentation. L'axe des Y représente le débit, I'ombre verte est 'intervalle

de confiance du débit.

50



Distribution des résultats de CINE-CP et EPI-CP a différentes résolutions
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Figure 3-9 Distribution des résultats (surface de segmentation et débit) de I'EPI-CP et du CINE-CP sous différentes tailles
de pixels (différentes saturations de couleurs).

La Figure 3-10 montre le VNR de I'EPI-CP et du CINE-CP pour différentes tailles de pixels. Pour une
taille de pixel comprise entre 1,2 mm et 2,8 mm, le VNR de I'EPI-CP a une nette tendance a
l'augmentation, tandis que le VNR du CINE-CP n'a pas augmenté. Dans l'intervalle global, le CINE-
CP a montré un VNR plus élevé que 'EPI-CP.
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VNR d'EPI-CP et de CINE-CP en fonction de |a taille des pixels
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Figure 3-10 VNR de I'EPI-CP et du CINE-CP pour différentes tailles de pixel.

Si le FOV reste constant, I'augmentation de la taille du pixel entraine une augmentation de la vitesse
d'imagerie et donc de la fréquence d'échantillonnage. Une fréquence d'échantillonnage plus élevée
augmente la précision de la forme de la courbe de débit d’EPI-CP. Cela se traduit par le passage d'une
courbe de débit lisse a une courbe de débit nette, c'est-a-dire par une augmentation de la différence
entre les valeurs maximale et minimale. Nous montrons cette transformation en tragant le rapport entre
la valeur maximale débit (ou minimum) et la valeur moyenne débit dans la Figure 3-11. Lorsque la

fréquence d'échantillonnage augmente, 1'indice de pulsation augmente également.
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Distribution de l'indice de pulsation de la courbe de débit EPI-CP
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Figure 3-11. L’indice de pulsation de la courbe de débit EPI-CP sous différentes tailles de pixel. L'axe X inférieur
représente la variable de taille de pixel et I'axe X supérieur représente la fréquence d'échantillonnage correspondante.
L'axe Y représente I’indice de pulsation allant de -50% a 50%, la ligne de flux moyen représente la position 0% sur I'axe
Y. Le symbole ‘+’ indice de pulsation positif qui est obtenu par (débit maximal - débit moyen) /débit moyen x 100%, le
symbole ‘-’ indice de pulsation négatif qui est obtenu par (débit minimum - débit moyen) /débit moyen x 100%.

3.3.4. Discussions

La séquence EPI-CP est moins sensible a la taille des pixels que la séquence CINE-CP. En raison des
caractéristiques d'un écoulement laminaire, la vitesse a la bordure du tube est plus faible que celle en
son centre. Lorsque la résolution est élevée, le débit dans le contour du tube ne produit pas une grande
différence de phase. Ainsi, il sera considéré comme une zone sans débit sur 1'image de contraste de

phase et la surface segmentée est réduite par rapport a sa valeur théorique (Figure 3-9).

Si la taille des pixels est réglée entre 1,8 mm et 2,8 mm pour EPI-CP, et entre 1,8 mm et 2,4 mm pour
CINE-CP, ces deux séquences peuvent fournir une surface de segmentation et un débit précis. Dans
cet intervalle, le débit mesuré a été 1égérement influencé par la surface de segmentation. Lorsque la
taille des pixels continue d'augmenter (EPI>2,8mm & CINE>2.4mm), le débit des deux séquences
commence a dépasser les limites de 1'intervalle de confiance. On peut supposer que l'effet de volume
partiel qui conduit a une surestimation de la mesure de la vitesse (Bouillot et al., 2018; Tang et al.,
1993). Par conséquent, 1'erreur de débit est trop importante méme si la région de segmentation était

dans l'intervalle de confiance.

Par conséquent, afin d'obtenir une mesure précise du débit, la taille du pixel du CINE-CP doit étre
inférieure a 25% du diameétre du vaisseau cible/LCS. Ce résultat est similaire a celui de (Greil et al.,

2002b). Pour la séquence EPI-CP, la taille du pixel doit étre inférieure a 30 % du diamétre du vaisseau

53



cible/LCS. Par rapport a la séquence CINE-CP, la séquence EPI-CP peut étre utilisée avec une taille

de pixel plus grande pour obtenir une mesure précise du débit.

Cette section démontre I'effet de la taille des pixels sur deux séquences. Elle vérifie également qu'une

fréquence d'échantillonnage plus élevée améliore la précision des formes de débit d’EPI-CP.

3.4. Influence du VENC

3.4.1. Introduction

Outre la taille des pixels, un autre paramétre souvent ajusté en clinique est la valeur VENC, qui est
négativement corrélée a la VNR (Ha et al., 2020). Par conséquent, une grande VENC peut étre
appliquée a un intervalle plus large de débits vasculaires avec une perte correspondante de VNR de

I'image, mais une VENC trop petite peut entrainer un aliasing et affecter la précision des résultats.

Habituellement, pour éviter 1’aliasing, on utilise en pratique clinique une VENC légérement supérieure
a la vitesse de flux prédite. La VNR pour I'EPI-CP est plus faible par rapport a la CINE-CP. Nous
supposons que la VENC a un effet plus élevé sur I'EPI-CP. Par conséquent, trouver la limite de VENC

qui peut étre accommodée par la EPI-CP est crucial en imagerie clinique.

L'objectif de cette section est de rechercher I'effet du VENC sur les deux séquences. Et fournir des

suggestions pour le réglage des paramétres VENC.

3.4.2. Matériels et Méthodes

La méthodologie de recherche était similaire a celle de la section précédente. En utilisant les
parametres d'optimisation de la section 1 comme paramétres par défaut, et la VENC a été fixée de
Scm/s a 25 cm/s par pas de 5 cm/s pour quantifier le débit du tube 1. Pour chaque variable, quatre
mesures répétées ont été effectuées. Le test de corrélation de Spearman a €té utilisé pour 1'analyse des

corrélations.
3.4.3. Résultats

La Figure 3-12 montre les résultats d'imagerie pour deux séquences pour le Tube 1 et le Tube
stationnaire a différentes valeurs de VENC Les images sélectionnées sont les images de contraste de

phase au moment de la valeur maximale du débit.
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Figure 3-12 Image de contraste de phase a la vitesse maximale de CINE-CP (en haut) et EPI-CP (en bas) sous différents

VENC

La Figure 3-13 représente 1'influence du VENC sur I'EPI-CP et sur le CINE-CP. Lorsque le VENC
augmente, la précision de I'EPI-CP diminue rapidement par rapport a la CINE-CP. Lorsque le VENC
¢tait égal a 15 cm/s, la surface de segmentation de 1'EPI-CP était en dehors des limites de l'intervalle
de confiance. De plus, lorsque le VENC était égal a 20 cm/s, le débit était également hors des limites
de l'intervalle de confiance. Pour un VENC supérieur ou égal a 25 cm/s, le logiciel n'a pas été capable

de segmenter le ROI. Cependant, les débits du CINE-CP étaient dans l'intervalle de confiance pour des

VENC inférieurs a 20 cm/s.
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Figure 3-13 Surface de segmentation et débits des deux séquences pour différents VENC, I'axe X représente les 5 valeurs

de VENC, l'axe Y de gauche (couleur rouge) représente les débits et I'axe Y de droite (couleur bleue) représente la

surface de segmentation. A) EPI-CP, B) CINE-CP

La distribution de la surface de segmentation et du débit des deux séquences sous différentes valeurs

de VENC est également illustrée a la Figure 3-14.
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Distribution des résultats de CINE-CP et EPI-CP a différentes VENC

R
£
IS
« Conv_5 >
e Conv_10 i
e Conv_15
e Conv_20
e Conv_25 1400
+EPI_5
*EPI_10
®EPI 15
-1265
L ]
. o
e @
®
=
. l'intervalle de
e ® confiance du débit § 1150
. 3
® L . .. o, . 1150mm?3/s + 10%
o o -~
o}
1035
o @]
L o I'intervalle de confiance
de segmentation
70,8mm?2 + 10%
900
SegmentArea mm? 63.7 70 77.9

Figure 3-14 Distribution des résultats (surface de segmentation et débit) de I'EPI-CP et du CINE-CP sous différentes
VENC (différentes saturations de couleurs). L'axe X représente la surface de segmentation, I'ombre violette est
l'intervalle de confiance de la surface de segmentation. L'axe des Y représente le débit, I'ombre verte est I'intervalle de
confiance du débit.

La Figure 3-15 montre le VNR de I'EPI-CP et du CINE-CP sous différents VENC. Avec l'augmentation
de VENC, le VNR de I'EPI-CP présente une nette tendance a la baisse de 3,6 a 0,8. Pour le CINE-CP,
le VNR a montré une tendance a la baisse de 27,2 a 8,1 lorsque le VENC était compris entre 5 cm/s et
15 cm/s. Pour les valeurs de VENC comprises entre 15 cm/s et 25 cm/s, le VNR a montré moins de
variations (8,4%0,76). Dans 1'ensemble, le VNR du CINE-CP pour différents VENC était beaucoup
plus élevé que celui du EPI-CP.
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VNR d'EPI-CP et de CINE-CP en fonction de le VENC
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Figure 3-15 VNR de I'EPI-CP et du CINE-CP pour différentes VENC.

3.4.4. Discussions

L'EPI-CP était plus sensible aux variations de VENC. Sans aliasing, le VNR est inversement
proportionnel au VENC (Ha et al., 2016; A. T. Lee et al., 1995; Pelc et al., 1991). Ceci est ¢galement
reflété dans notre étude par le pseudo-VNR (Figure 3-15). En utilisant différents VENC, le VNR du
CINE-CP est beaucoup plus élevé que celui du EPI-CP. Cela s'explique tout d'abord par le fait que le
CINE-CP peut utiliser des cycles multiples pour remplir une image de phase, de sorte que l'influence
du bruit sur le signal d'écho est réduite. Pour I'EPI-CP, de multiples codages de phase sont nécessaires
pour compléter l'espace K pendant une durée TR, de sorte que le SNR du signal d'écho est fortement
réduit et que le VNR de l'image de contraste de phase est relativement faible. Deuxiémement, dans
cette étude, afin d'augmenter la fréquence d'échantillonnage de la séquence EPI-CP, la valeur SENSE
(Pruessmann et al., 1999) a été fixée a 2,5, soit 66 % de plus que celle de CINE-CP (1,5).

Comme le VNR du CINE-CP est plus élevé que celui de 'EPI-CP, l'augmentation de VENC a
relativement peu d'influence sur la précision des mesures de débit du CINE-CP. Méme si la VENC
augmente de 5 cm/s a 20 cm/s, le débit mesuré avec le CINE-CP reste dans l'intervalle de confiance.
Alors que la séquence EPI-CP n'acceptait qu'une valeur maximale de VENC de 10 cm/s. Dans le cas

contraire, la segmentation €tait imprécise.

La diminution du VNR affecte principalement la segmentation, car l'intensité du pixel dans 1'image de
contraste de phase du vaisseau cible est proche de 1'intensité du pixel du tissu environnant qui ne coule

pas, ce qui peut entrainer des erreurs de segmentation.

3.5.  Conclusion
Grace a ces méthodes d'algorithme de segmentation et de reconstruction de la courbe de débit, la
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précision de 1'EPI-CP peut étre déterminée. En utilisant les paramétres par défaut, l'erreur entre la
reconstruction de la courbe d’EPI-CP et la courbe CINE-CP était faible. L'augmentation de la
fréquence d'échantillonnage permet de mieux visualiser les détails de la courbe de 1'EPI-CP. Cette

¢tude a fourni une référence pour I'¢tude de faisabilité du remplacement de CINE-CP par EPI-CP.

Par rapport a la CINE-CP, I'EPI-CP peut étre adaptée a une plus petite résolution mais est plus sensible
a la VENC. Une taille de pixel trop petite réduira le VNR et la fréquence d'échantillonnage, tandis

qu'une taille de pixel trop grande produira des effets de volume partiel et une surestimation des débits.

Lors du réglage des parameétres de 1'EPI-CP, afin d'obtenir un meilleur VNR et une résolution
temporelle plus élevée, il est recommandé de fixer la taille des pixels entre 20 % et 30 % du diametre
du vaisseau /LCS (ou on peut dire qu'au moins 6 pixels doivent se trouver dans la ROI) et d'utiliser un

VENC plus petit qui ne produit pas de crénelage.
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Chapitre 4.  Optimisation de la version 2.0 pour le post-
traitement EPI-CP

Ce chapitre et Chapitre 5 présentent en général la partie Matériaux et Méthode de cette thése. Pour
tous raison de simplifier plus compressible les algorithmes et les module de traitement d’image de
développer de cette partie, on explique sur différent examens obtenu sur image EPI-CP ou CINE-CP a
la fois du LCS et du sang. Ces différents examens dans ces chapitres non pas pour but de donnée de

résultats général et physiologie des flux. Le Chapitre 6 sera qu’application de cette logiciel 2.0.

Dans le chapitre précédent, nous avons mis au point une nouvelle fonction de reconstruction de la
courbe du cycle pulsé¢ basée sur la version antérieure du logiciel Flow afin d'effectuer un post-
traitement simple des images du fantome de I'EPI-CP. La version 1.0 du logiciel Flow a été développée
par (Balédent, Henry-Feugeas, & Idy-Peretti, 2001), principalement pour les opérations de post-
traitement CINE-CP, ce qui inclut le chargement des fichiers DICOM, la segmentation de I'image de
phase basée sur les caractéristiques du domaine fréquentiel, le calcul et l'extraction du débit, le
calibrage du débit, le désalignement et le stockage des données, etc. Cependant, le post-traitement EPI-
CP in vivo ne peut pas étre réalis¢ avec le logiciel Flow 1.0. Ce chapitre présente les principaux
algorithmes d'optimisation pour le post-traitement d’EPI-CP dans la version 2.0 de Flow en fonction
des étapes de post-traitement de CINE-CP. Les détails de l'opération se trouvent dans le manuel

d'utilisation en annexes (I) et ne seront pas présentés dans ce chapitre.

4.1. Interactive Data Language

Le logiciel Flow a été développé sur la base du langage IDL. IDL, abréviation de Interactive Data
Language, est un langage de programmation utilisé pour l'analyse des données. Il est populaire dans
certains domaines scientifiques, tels que l'astronomie, la physique de l'atmosphere et l'imagerie
médicale. Les versions précédentes d'IDL ont été développées dans les années 1970 au Laboratoire de
physique atmosphérique et spatiale (LASP) de 1'Université du Colorado a Boulder, plus tard, Stern a
écrit un programme appelé SOL, qui était un véritable langage de programmation avec une syntaxe
semblable a celle du FORTRAN. SOL ¢tait un langage orienté tableau avec quelques capacités
graphiques primitives. Stern a quitté le LASP pour fonder Research Systems Inc. en 1977, et a ensuite
publié le premier produit IDL officiel. Jusqu'a présent, en octobre 2021, IDL est maintenant détenu et

maintenu par Harris Geospatial Solutions.

Apres des décennies de développement et d'amélioration continue, IDL a été largement utilisé dans le
traitement des images médicales, et il peut rapidement et facilement mettre en ceuvre le traitement de
diverses images médicales. IDL peut étre appliqué a divers aspects du traitement d’images médicales,
tels que la fusion d'images, la segmentation d'images, le recalage d'images et la reconstruction 3D

d'images. Les avantages d'IDL dans le traitement des images médicales se reflétent principalement
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dans les aspects suivants :

e IDL est vectorisé, numérique et interactif, et est couramment utilisé pour le traitement interactif
de grandes quantités de données (y compris le traitement d'images). La syntaxe comprend de
nombreuses constructions issues du Fortran et certaines du C. Par conséquent, le traitement des
images peut étre réalisé trés facilement et rapidement avec IDL.

e DL dispose de nombreuses fonctions et processus de traitement d'images. Par exemple,
I'amélioration des contours, divers filtres numériques, diverses transformations numériques
(FFT, transformée de Hilbert, transformée en ondelettes et transformée de convolution, etc.),
des opérations morphologiques, 1'égalisation statistique des histogrammes, la définition de la
région d'intérét (ROI), la région d'étiquetage et l'interpolation linéaire, etc. En combinant les
fonctions et processus ci-dessus, les utilisateurs peuvent facilement mettre en ceuvre divers
processus complexes pour les images médicales.

e IDL dispose d'une fonction puissante d'affichage d'images, qui peut facilement réaliser
l'affichage tridimensionnel de I'image, afficher n'importe quel contour de I'image
tridimensionnelle, et la reconstruction tridimensionnelle de 1'image. Un travail antérieur (Pagé,
2016) a tiré parti des puissantes capacités d'affichage 3D d'IDL pour compléter 1'extension
fonctionnelle du logiciel Flow pour 4D-CP en 2016.

e Entrée/sortie facile et flexible d'images médicales dans différents formats avec IDL

Bien qu'il n'y ait pas de caractéristiques interactives de conception GUI (Interface Utilisateur
Graphique), les Widgets d'IDL permettent aux utilisateurs de concevoir tres facilement des GUI
conviviales, telles que des interfaces utilisateur avec des boutons et des fenétres de défilement, diverses

formes de menus déroulants, etc.

En fonction de l'extension (par exemple, package objet IDLffDicomEx de lecture/écriture pour les
fichiers DICOMDIR), le prix de la licence varie, généralement autour de 3000 €. Dans cette these les
versions utilisées sont IDL 7.2 (2017-2019), et IDL 8.8 (2019-).

4.2. Lecture de fichier DICOMDIR

Au 2.5.1, nous avons présenté le fichier DICOMDIR et le fichier DICOM. DICOMDIR contient
plusieurs éléments, chacun avec une marque de type catégorie, ou 1'é1ément de type IMAGE contient
un chemin d'acces au fichier DICOM correspondant. Le logiciel Flow crée une liste contenant plusieurs
structures SERIES en lisant tous les éléments du fichier DICOMDIR. Chaque SERIE contient

plusieurs parameétres, comme le montre la Figure 4-1.
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Patients
Image
Patients Te]b‘_Serles = [Séries, ..., Séries, ..., Séries]
- Séries=
Etude { Nom du Patients
Numéro de séries
Série Data de acquisition
—_— Numéro d’étude
Image TR/TE/FA..
DICOMDIR — Image
| Tab_Parcours_DICOM}
Image
Image
Patients
Image

Figure 4-1 Un diagramme du processus de création d'une liste SERIE a partir d'un fichier DICOMDIR. Tab_Series
désigne toutes les structures Series de DICOMDIR, chaque Séries contenant plusieurs variables.

Ensuite, toutes les séries et certains de leurs parametres sont présentés dans une fenétre de tableau
(Figure 4-2. A). Apreés que l'utilisateur a sélectionné la série a traiter, le logiciel trouvera tous les
fichiers DICOM pertinents par le parametre Tab_Parcours DICOM de la Série actuelle et chargera les
données d'image dans le parametre de structure 7Tab Image.
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Flow Version 1.0

>

Manufacturer - Philps Medical Systems  Model : Achieva dStream
Pnﬂ Id Study Date Id Senes Senes Desc Series Type # of Images | Veloct}
~ ¢ O 1501151418 15/01/2015 10100000 Survey Other 9 unused A
1501151418 15/01/2015 30100000 3D PCA V30 .5/.5/.5 ¢ Row 640
1501151418 15/01/2015 30200000 MIP 3D PCA V30 .5/.5Other 3
4
30
30

I

1501151418  15/01/2015 30200000 MIP 3D PCA V30 .5/.5 Other
1501151418 15/01/2015 30400000 TOF MIP Other
1501151418 15/01/2015 30500000 AX MIP Other
1501151418 15/01/2015 40100000 3D T1 SENSE Other 257
1501151418 15/01/2015 50100000 20 QFLOW V 80 C2C: Fow
1501151418 15/01/2015 60100000 2D QFLOW V 40temp Flow

\‘m\:mmhuu—o
&3
©

Flow Version 2.0

er : Philips Medical Sy Model : Achieva dStream
Patient Id Study Date Id Series Series Desc Series Type | # ofImages Velocity Encodmg]
8- 101180954  18/01/2021 504 SAGT1 Other 48 unused
01180954  18/01/2021 601 12 3:0thac uoused
2101180954  18/01/2021 701 Flow 50 mmy/s
2101180954 18/01/2021 801 PCV10 acqueduc Flow 100 mmy/s
2101180954  18/01/2021 901 PCV5cpp mag Flow 50 mmy/s
2101180954  18/01/2021 1001 PCV 60 Cervvasc Flow 600 mm/s
2101180954 18/01/2021 1101 PCV30 coro sinus later: Flow
2101180954  18/01/2021 1201
2101180954  18/01/2021 1301 EPICERVVSLCS Flow
2101180954  18/01/2021 1401 EPICERVVGOVASC Flow
2101180954  18/01/2021 1501 EPIACQVIOLCS Flow
2101180954  18/01/2021 1601 EPIINTRAVEOVASC Flow
2101180954  18/01/2021 1701 EPICERVVSLCS Flow
101180954  18/01/2021 1801 EPICERVVE0OVASC  Flow
2101180954  18/01/2021 EPIACQV10LCS Flow
2101180954  18/01/2021 2001 EPIINTRAV6OVASC Flow

Figure 4-2 Liste des séries de la version 1.0 (A) et liste des séries de la version 2.0 (B). Le cadre bleu indique les séries
d'images de CINE-CP et le cadre rouge indique les séries d’EPI-CP.

Optimisation a la version 2.0
La version 2.0 a été optimisée et permet par exemple :

— L’ajout de paramétres tels que la taille de la matrice d'acquisition, le facteur EPI, etc. au
processus de lecture de fichier DICOMDIR.
— L’optimisation de l'affichage du tableau des séries pour afficher simultanément 3 images de la

séquence de contraste de phase (Figure 4-2 B).

4.3. Interface principale d'observation

Une fois le chargement de la série terminé, son image s'affiche sur l'interface principale.
Optimisation a la version 2.0
Implantation de nouvelles fonctionnalités :

— La fonction permettant de définir un parametre VENC customisé (I-2.c).

Comme mentionné dans la section 3, les fichiers DICOM de certains manufacturiers ont des TAGs
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incohérents ou des formules différentes pour calculer la vélocité a partir de l'intensité des pixels de
I'image a contraste de phase, il est donc possible que le VENC ne soit pas définie correctement, auquel

cas un VENC peut étre défini manuellement a 1'aide de cette fonction.
— Une fonction d'affichage de la fusion a également été ajoutée.

Généralement, plusieurs images sont acquises pour chaque séquence afin de refléter les données 3D
spatiales, ou les données 2D+T d'un plan au cours du temps. Cette fonction a été développée pour
faciliter l'observation de ces images. Il est possible de fusionner des données 2D+T pour supprimer le
bruit et améliorer l'intensité de la région d'intérét (Figure 4-3. A) ; il est également possible de fusionner
des données 3D pour observer une projection 2D d'un volume (Figure 4-3. B). L'algorithme peut étre

décrit comme suit :
Fonction 4-1

Début Affiche Fusion Image
Entier N_Start ; Numéro de série de 1'image actuellement affichée

Entier N_Stop ; Nombre d'images a fusionner, défini par le curseur.

Entier Tab Image/n, x, y] ; Toutes les images contraste de phase, n est le nombre de image

Entier Fusion_Image[] ; Résultats a remplir

Fusion_Image[] = Moyenne (Tab_Image[N Start : N_Stop, *, *]) ; * indique toutes les données

Affiche Fusion Image
Fin
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<« [ » <« |m »
nombre of overlay nombre of overlay

A

Figure 4-3 Exemple de fonction de fusion d'images, utilisant 100 images d'EPI-CP en plan de coupe transversal du cou
(A) et PCA en plan de coupe coronal (B) pour la fusion. Les images fusionnées sont montrées en bas.

4.4, Lasegmentation semi-automatique par transformée de Fourier

CINE-CP peut obtenir 32 images de phase, et si le méme pixel de chaque image est extrait, il est alors
possible d'obtenir la variation de vitesse de la position de ce pixel pendant le cycle cardiaque moyen.
Les courbes de variation de la vitesse sont différentes pour les pixels de différents tissus (Figure 4-4).
L'algorithme de segmentation semi-automatique du logiciel Flow original a été développé sur la base

des caractéristiques du domaine fréquentiel de la courbe de variation de la vitesse (Figure 4-4).

64



Courbe de vitesse de tissu statique Courbe de vitesse de bruit ) Courbe de vitesse d'artére

6
300 300 300 —_\/\_—-‘\
2 z
<
£

7 0 N NSNS g 0

(mm/s)

Vites:

-300 -300 -300

-600 -600 -600
0 02 0.4 06 08 0 02 04 06 08 0 02 0.4 06 08
Time (Second) Time (Second) Time (Second)

Figure 4-4 Courbes de la variable de vitesse pour trois pixels de positions différentes dans le plan de coupe intracranien,
Vert : pixel de tissu statique ; Bleu : pixel de bruit ; Rouge : pixel d’artére

Schématiquement, 1'algorithme peut étre divisé en 3 étapes :

1. Obtention du signal fréquentiel (amplitude + phase) de la vitesse de chaque pixel en appliquant
une transformation FFT (FFT : Fast Fourier Transform, en frangais transformation de Fourier

rapide) a la courbe variable de la vitesse de chaque pixel.

Parce que le signal numérique obtenu est discret et afin d'obtenir une vitesse de calcul plus rapide,
nous utilisons l'algorithme FFT (Cooley & Tukey, 1965) pour convertir le signal du domaine temporel
en signal du domaine fréquentiel. Comme le nombre des points d'échantillonnage de CINE-CP est fixé
a 32 et que la durée du signal est liée au bpm, la résolution fréquentielle du signal est donc inversement
proportionnelle au bpm (bpm : Battements par minute). Par conséquent, apres la transformation FFT,
nous obtiendrons un spectrogramme d'amplitude symétrique a I'axe Y avec 32 points d'échantillonnage,
et un spectrogramme de phase symétrique au point zéro avec 32 points d'échantillonnage, et dont
l'intervalle de fréquence est li¢ au bpm. L'amplitude de la composante 0 Hz peut étre considérée comme

la valeur moyenne du signal, tandis que sa valeur de phase représente le positif ou le négatif.

Enfin, pour chaque pixel, nous obtenons un spectre d'amplitude et un spectre de phase (Figure 4-5 &

Figure 4-6). Nous utilisons ici le plan de coupe extracranien comme un exemple.
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Figure 4-5 Signaux dans les domaines temporel (A) et fréquentiel (Amplitude : B ; Phase : C) de quatre types de pixels
différents (Tissu statique : vert ; Bruit : bleu ; Artére : rouge ; Veine : violet) avec une fréquence cardiaque de 1,3 Hz et
un parametre VENC de 600 mm/s.
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Figure 4-6 Signaux dans les domaines temporel (A) et fréquentiel (Amplitude : B ; Phase : C) de trois types de pixels
différents (Tissu statique : vert ; Bruit : bleu ; LCS : rose) avec une fréquence cardiaque de 1,3 Hz et VENC de 50 mm/s.

2. Extraction de l'amplitude et de la phase correspondant a la fréquence spécifique de la courbe

du spectre de chaque pixel pour les reconstruire dans une matrice composite My XY Value].

Le flux vitesse moyen (Amplitude a la fréquence de OHz) dans les artéres et les veines est beaucoup
plus élevé que dans les autres régions. Le premier (apres O0Hz) point d'échantillonnage du signal FFT
est la fréquence des battements du cceur, et le spectre d'amplitude montre que la composante basse
fréquence du LCS est plus élevée (Figure 4-6), tandis que la composante haute fréquence du tissu
stationnaire et du bruit est plus élevée. Par conséquent, nous utilisons la valeur de I’amplitude a la
fréquence de OHz (fy) pour segmenter les artéres et les veines, et nous utilisons la valeur de 1I’amplitude

a la fréquence de (f7) du signal FFT pour segmenter le LCS.

Pour le spectre de pixels dans le méme vaisseau, la phase correspondante a 1,3 Hz (f7) devrait étre
similaire (Figure 4-7). Par ailleurs, nous pouvons voir dans le spectre de phase une différence de phase
significative entre les artéres et les veines sur la composante de fréquence de 1,3 Hz (Figure 4-5 C
marqué en couleur). Par conséquent, nous utilisons la phase de f; comme deuxieéme paramétre de

l'algorithme de segmentation.
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Image d'amplitude Image de phase La segmentation en utilisant Image du spectre de phase

ol » "?i
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Figure 4-7 Une image d'amplitude (A) et une image de phase (B) originales de plan de coupe extracranienne. Image de
segmentation en utilisant uniquement I’amplitude (C). Et image caractéristique de la phase dans le domaine de la
fréquence (D), la phase f; de chaque pixel est indiquée par une couleur différente : le rouge indique une phase de 180°, le
bleu une amplitude de 0°.

3. L'algorithme segmente le ROI en fonction de seuils d'amplitude et d'intervalle de phase définis

par lutilisateur.

Les seuils d'amplitude et ’intervalle de phase sont définis par l'utilisateur. Lorsque l'utilisateur
sélectionne un vaisseau, le logiciel utilise la phase correspondant a la fréquence f; de ce pixel comme
le centre d’intervalle de phase et définit automatiquement l'intervalle de phase comme [centre - 25° :
centre + 25°].

Cette partie peut étre divisée en deux étapes :

— Le bruit peut étre supprimé en augmentant le seuil d'amplitude. Il est également possible
d'ajouter les contours vasculaires des régions a faible débit (Vlachopoulos et al., 2012) au ROI

en diminuant le seuil d'amplitude (Figure 4-8).
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Figure 4-8 Le processus de segmentation est effectué en ajustant le seuil d'amplitude, la ligne rose dans la figure montre
le seuil d'amplitude.

En définissant différents intervalles de phase, nous pouvons segmenter davantage les vaisseaux

cibles et réduire le bruit, par exemple en segmentant 1’artére et le veine qui se touchent (Figure

4-9).
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Résultats de la segmentation

par seuil d'amplitude Image de phase de f1

Figure 4-9 Segmentation d'artéres ou de veines en définissant différents intervalles de phase (fleches bleues et rouges).

Le pseudo-code de cet algorithme de segmentation semi-automatique peut étre représenté comme suit :
Fonction 4-2

Début SegmentCINE()

Entier Tab _Image/n, x, y] ; n : Nombre d’images 1.e.32 ; X, Y : taille de image
Complex M _freq[] ;

Entier M_ROI[] ; Retourner cette matrice

Si ROI type = LCS

fampli = 1
Sinon
fampli =0

M freq[X)Y] Ampli = Amplitude( FFT(Tab_Image[l :n, x, y])[fampli])
M freq[XY] Phase = Phase(FFT(Tab Image[l :n, x, y])[1])

Seuil Amplitude = DefiniParutilisateur () ; Définir les seuils par les trois curseurs

Interval Phase[min,Max] = DefiniParutilisateur ()
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; Itérer a travers tous les pixels de M_freq[X,Y] et décider de 1’ajouter ou non dans le ROI
Pour X =1 jusqu’a X = fin
Pour Y =1 jusqu’aY = fin
SiM freq[X,Y] Ampli > Seuil Amplitude et M freq/X,Y] Phase €& Interval Phase
M ROI[x,y] =1
Sinon M _ROI/[x,y] =0

Affiche M_ROI ; Affichage d'images ROI binaires
Fin

Cette segmentation se fait de manicre semi-automatique avec un jugement visuel. Basé sur un apriori

de connaissance de 1’anatomie a segmenter avec également une visualisation sur I’amplitude.

Optimisation a la version 2.0
1. Extension de [’algorithmes de segmentation pour EPI-CP

Cet algorithme semi-automatique ne peut pas étre appliqué directement au post-traitement de 'EPI-CP
car la méthode d'acquisition de I'EPI-CP est différente de celle du CINE-CP. Ceci est di au fait que le
signal de débit du CINE-CP n'est obtenu que sur un cycle cardiaque moyen. Par conséquent, on peut
déterminer que f; représente la fréquence cardiaque (Figure 4-5). Par contre, pour I'EPI-CP, la
résolution fréquentielle est plus €levée en raison de présence de plus de points d'échantillonnage
(Figure 4-10 A&B). Et comme un synchroniseur cardiaque n'a pas été utilisé pendant I'acquisition de
I'EPI-CP, la localisation de la fréquence cardiaque dans le signal FFT de 'EPI-CP ne peut pas étre
déterminée. Donc pour pouvoir appliquer cet algorithme de segmentation au post-traitement de 1'EPI-

CP, il est crucial de trouver la localisation des fréquences cardiaques.

L'algorithme est optimisé comme suit. Nous faisons I’hypothése que le cycle se situe dans la gamme
physiologique 48 ~ 120 bpm fixée a priori a partir de notre base de données, c'est-a-dire une fréquence
du rythme cardiaque de 0,8 Hz a 2,0 Hz (Figure 4-10 B, cadre bleu). Nous trouvons ensuite la valeur
maximale dans cet intervalle et attribuons cette valeur complexe a la matrice M freq/]/ (Fonction 4.1).
De méme que pour la séquence CINE-CP a I’aide de la connaissance de cette fréquence et de la
sélection d’un seuil nous pouvons appliquer 1’algorithme de segmentation précédemment décrit
(Figure 4-11).
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Figure 4-10 Signal de débit du sang artériel recueilli par EPI-CP (A). Dans le spectre d'amplitude (B), la valeur maximale
(barre rouge) se trouve dans l'intervalle 0,8Hz~2,0Hz (cadre bleu) et on extrait la phase valeur (barre rouge) dans le
spectre de phase (C) a la fréquence correspondante.

Figure 4-11 Un exemple de l'algorithme de segmentation semi-auto optimisé appliqué a EPI-CP, I’image (a) représente
une coupe axiale au niveau cervical ou un ROI a été défini (cadre rouge), I'image (b) représente la ROI déja sélectionné
et I’'image (c) le résultat de la segmentation semi-automatique.

2. Amélioration du ROI unique vers un ROI dynamique fonction du temps

Le ROI de CINE-CP est stocké dans une matrice 2D (M_ROI/x,y]) et appliqué aux 32 images de phase.
Cependant, la séquence EPI-CP permet d’acquérir plus d'images et la vitesse de l'imagerie est trés

rapide. Des données correctes peuvent €tre obtenues par post-traitement méme si le participant se
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déplace pendant le processus d'imagerie. Par conséquent, un ROI dynamique 2D+T variant dans le

temps peut étre mieux adapté au post-traitement de 1'EPI-CP.

Nous avons ajouté une dimension « Temps » a la matrice de ROI (M_ROI/x,y] -> M_ROI[n,x,y]) afin
que chaque image ait un ROI individuel. Cela peut également servir de base aux algorithmes de
segmentation dynamique pour étudier la variation du calibre au cours du cycle et le déplacement

physiologique des vaisseaux.

4.5, Extraction des données

Lorsque le ROI est défini, 'intensité des pixels de l'image de phase peut étre convertie en vitesse selon
l'algorithme d'extraction de la vitesse mentionné au section 2.5.1, puis les données a l'intérieur du ROI

peuvent Etre traitées et extraites.

Le principal élément utilisé pour calculer et extraire les données est la vitesse représentée pour le pixel
d’indice i par la grandeur v;, ainsi que la surface d’un pixel notée s. Le logiciel d'origine peut afficher
la vitesse moyenne (Equation 4-1), la vitesse maximale, la vitesse minimale (Figure 4-12 B), le débit

(Equation 4-2) et le volume dans le ROI (Equation 4-3).

N
, . — Z i=Pl Vi
Equation 4-1 v = —NP
Equation 4-2 Di=7v,"Np-s

, Dj_1+D;
Equation 4-3 vV, = % - At (Vy=0)

Avecj=1,2, ..., Niou N;est le nombre total d’images de phase (i.e. 32), N, indique le nombre total
de pixels dans le ROI. Le valeur v; indique donc ici la vitesse correspondant au i-éme pixel dans le
ROI. L’écriture At désigne l'intervalle de temps entre deux points de mesures (obtenu par la lecture
des informations DICOM).
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Figure 4-12 ROI artériel vasculaire (A). Les courbes de vitesse d’artére moyenne, maximum et minimum (B). La courbe
de débit (C) et la courbe de volume de sang déplacé (D) dans I’artére.

Optimisation a la version 2.0

Comme la matrice ROI de I'EPI-CP est en 2D+T, le ROI utilis¢ pour chaque image est individuel, et
l'algorithme a été optimisé pour s'appliquer a I'EPI-CP.

Ont été ajoutées a la nouvelle version :

— La courbe de variation de la surface totale du ROI (Figure 4-13).
— La courbe de variation de 1'écart type de la vitesse du ROI qui est principalement utilisée pour
le calcul du VNR (Figure 4-14).
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Figure 4-13 La courbe de variation de la surface du ROI artériel.
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Figure 4-14 La courbe de variation de 1'écart type de ROI de tissu stationnaire.
4.6. Correction des artefacts

Les pixels de 1'image en contraste de phase ne peuvent pas indiquer la vitesse réelle en raison de l'effet
de I’aliasing et des courants de Foucault. Deux outils ont été développés dans le logiciel pour corriger

ces artéfacts.

4.6.1. Calibrage de la vitesse

Les différences de sensibilité magnétique entre différents tissus, les courants de Foucault causés par la
bascule du gradient de champ magnétique (Stanescu et al., 2012), le bruit du température et d'autres
¢léments peuvent rendre le champ magnétique principal inhomogéne(Andersen & Kirsch, 1996). Dans
ce cas, le tissu stationnaire produit également un petit déphasage apres le gradient bipolaire, qui se
traduit par un décalage positif ou négatif de la vitesse sur I'image de phase. Si la vitesse n'est pas

correcte, les autres données calculées a 1'aide du paramétre de vitesse seront également incorrectes.

Le logiciel d'origine calcule le décalage de chaque image de phase apres la définition manuelle d’un

tissu stationnaire sur l'image de phase (Figure 4-15). Tous les pixels de I'image de phase sont ensuite
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calibrés en soustrayant le décalage correspondant.

N .
) . Zi=p1_brult v;
Equation 4-4 Vbruit j =~

- Np_bruit
Np

. _ Z__o(vi_vbruit_j)
Equation 4-5 v = =

Np

Le valeur vsuir j est calculé pour chaque image de phase, avec N, »rir €gal au nombre de pixel dans le
ROI de tissu stationnaire, Np est le nombre de pixel du ROI d’image de phase. La vitesse moyenne du

Jj-éme ROI est ensuite calculée selon 'Equation 4-5.

Vitesse moyenne du ROI tissu stationnaire

50

N
«»

Velocity Moyenne (mm/s)
[=]

Numero d'image

Figure 4-15 Définir manuellement le ROI du tissu stationnaire dans la section extracranienne et extraire le signal de
vélocité moyenne dans le ROL.

Optimisation a la version 2.0

Ajout de la possibilité d'utiliser 1'image de phase ou 1'image d'amplitude pour définir les régions de
tissu stationnaires. Un algorithme de calibration entiérement automatique a été¢ développé et sera

détaillé dans la section 5.2.

4.6.2. Aliasing

Lorsque la vitesse de flux maximale est supérieure a la valeur VENC, l'image en contraste de phase
présente un effet appelé « aliasing », et les pixels avec des vitesses de flux élevées deviennent
soudainement des vitesses « inversées » (Figure 4-16 B). Il est donc possible de déterminer si un
aliasing se produit en observant la vitesse maximale dans le ROI, mais il est important de noter que le
bruit peut générer un phénomene similaire pour la vitesse maximale Figure 4-16 A). Il est donc

conseillé de vérifier dans I'image de phase si le pixel générant 1'aliasing est situ¢ a l'intérieur de vaisseau.

Selon le principe de la génération d'aliasing, nous pouvons corriger la vitesse d'erreur affectée par

aliasing vais 4 la vitesse correcte veor par la Equation 4-6 (Balédent, Henry-Feugeas, C, et al., 2001).
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Equation 4-6 Veorr = _va#'aﬂ ' (2 "VENC — Ivaliasl)

Yalias
Dans le logiciel, nous pouvons définir un seuil (10%, 20%, ..., 50%) pour éviter de corriger les pixels
corrects (Figure 4-17). Si nous déterminons que la vitesse de débit d'un ROI est entiérement positive
ou négative (par exemple, artérielle ou veineuse), le logiciel dispose d'un algorithme correspondant

qui nous permet de corriger tous les pixels non positifs ou non négatifs pour 1’aliasing.

Suppression du pixel de
bruit dans le ROI

-"
10 15 20
Images of one CC

5 10 15 20 25 30
Images of one CC

Velocity

Utiliser d'algorithmes de
correction aliasing

E—

10 15 20 25 30
Images of one CC

5 10 15 20
Images of one CC

Figure 4-16 Exemples d'inversions de vitesse maximale causées respectivement par le bruit (A) et par I’aliasing (B), et
méthodes de correction de ces erreurs.
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Figure 4-17 Diagramme de 1'algorithme de correction de 1’aliasing. Le point rouge indique la valeur incorrecte causée par
I’aliasing. Le point vert est la valeur corrigée. La surface ombrée indique 1'intervalle ou la correction de 1’aliasing est
nécessaire.

Optimisation a la version 2.0

La version 2.0 utilise 1'algorithme original. Cependant, un double clic de la souris pour passer a I'image

correspondante a été ajouté a la nouvelle interface d'observation (V). Cela nous permet de confirmer
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rapidement les images suspectes d'aliasing.

4.6.3. Stockage des données

Les courbes de signaux, les images de segmentation, etc. peuvent étre stockées sous forme de

fichiers .txt et .jpg pour étre facilement importées dans d'autres logiciels (IV).
Optimisation a la version 2.0
De nombreux formats de stockage de signaux spécifiques d'EPI-CP ont été ajoutés (VII) :

— Courbe de débit d'EPI-CP avec tous les points d'échantillonnage
— Courbes des paramétres (débit moyen, amplitude, période, etc.) de chaque cycle cardiaque
— Courbes de débit reconstitué pour un cycle cardiaque moyen avec 32 points d’échantillonnages.

— Courbes de débit reconstituées pendent I’intervalle d’inspiration et expiration.

4.7. Conclusion

Cette section présente les principaux algorithmes de la version originale du logiciel en fonction du
processus de post-traitement de CINE-CP. Et chaque algorithme principal est optimisé€ pour pouvoir
étre appliqué directement au post-traitement d'EPI-CP. A ce stade, le logiciel peut simplement répondre

a nos besoins de segmentation et d'extraction de données d'EPI-CP.
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Chapitre 5. Extensions de la version 2.0 pour le post-
traitement EPI-CP

L'optimisation des fonctions et des algorithmes du logiciel d'origine permet d'effectuer un post-
traitement simple de I'EPI-CP et d'extraire les données de flux du ROI. Mais cela ne suffit pas pour
répondre aux exigences imposées pour le post-traitement de I'EPI-CP. C'est pourquoi, dans la version

2.0, de nouvelles fonctions ont été implémentées spécifiquement pour répondre aux objectifs suivants :

e [algorithme de segmentation des flux pour EPI-CP (partie 5.1).

e [’algorithme de calibration de la vitesse automatisée (partie 5.2).

e L’interface conviviale, puissante et interactive d'observation et d’analyse des signaux de flux
EPI-CP (partie 5.3).

e L’interface de traitement du signal dans le domaine fréquentiel (partie 5.4).

e Lalgorithme pour reconstruire une courbe de débit moyen du cycle cardiaque (partie 5.5).

e Prise en compte de I’impact de la respiration sur les flux (partie 5.6).

5.1.  Algorithmes de segmentation dédiés

Par rapport au CINE-CP, la séquence EPI-CP est moins sensible au mouvement, et si I'algorithme de
post-traitement est suffisamment puissant, le ROI peut suivre le mouvement de la personne pour la
segmentation des vaisseaux et obtenir des résultats précis. De plus, méme si la personne est maintenue
dans une position stationnaire, les vaisseaux sont élastiques et peuvent se déformer sous 1'influence de
la pression sanguine. L'interaction entre le flux pulsatile et la déformation de la peau cause des
mouvements d'expansion/contraction radiale des vaisseaux ou des mouvements de translation de
'ensemble du vaisseau. Il est donc nécessaire de développer un algorithme de segmentation dynamique
pour I'EPI-CP.

De plus le nombre de points d’échantillonnages du signal EPI-CP est beaucoup plus important que
celui du signal CINE-CP. Par conséquent, le signal EPI-CP a une résolution fréquentielle plus élevée,
ce qui peut étre utilisé pour développer 1’algorithme de segmentation statique pour 'EPI-CP a appliquer

aux structures qui ne produisent pas de déformation significative, comme les veines ou le LCS.

Dans cette section, un algorithme de dé-bruitage, deux algorithmes de segmentation dynamique et un

algorithme de segmentation statique sont présentés.

5.1.1. Filtrage de bruit

La séquence de contraste de phase de chaque constructeur propose sa propre fonction de filtrage du
bruit. Mais ces algorithmes sont développés pour des flux sanguins constants et a priori pas pour des

flux pulsatiles comme le LCS, donc ils définissent parfois les régions a faible débit ou les petits
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vaisseaux avec peu de pixels comme du bruit et perdent des données de maniére irréversible. Par
conséquent, il est préférable de travailler avec le signal brut non traité ni filtré car 1’analyse se fait aussi
sur le flux du LCS qui est pulsatile avec de possible grande amplitude mais toujours avec un flux

moyen quasi nul.

Le logiciel Flow original comprenait déja un algorithme de filtrage qui utilise une intensité spécifique
de I'image d'amplitude comme seuil. Nous avons redéveloppé un algorithme de filtrage du bruit dans
la version 2.0 qui prend en compte a la fois I'image de phase et 'image d'amplitude pour améliorer la

précision et la robustesse.

Définir d'abord l'intervalle de seuil sur 1'image de phase. Ensuite il faut éliminer les pixels de signes
opposés si on a besoin de segmenter un flux sanguin (Figure 5-1 A), et pour le seuillage du LCS il est
possible de le personnaliser avec un petit intervalle positif et négatif (I[I-2.a). Puis on définit le seuil
sur 1'image d’amplitude pour supprimer le bruit de la région de faible intensité (Figure 5-1 B). Une
fois les seuils définis sur les deux images, le logiciel effectue automatiquement des opérations de

filtrage du bruit sur les autres images en fonction des seuils définis.

Compar¢ au filtrage du bruit effectué uniquement a travers 1'image d'amplitude, cet algorithme peut

augmenter le contraste des vaisseaux a segmenter.

Image de phase

N A i 5

Définir l'intervalle du seuil de phase

Définir le seuil dans I'image d'amplitude pour éliminer davantage le bruit.

Figure 5-1 Logigramme de I'algorithme de filtrage du bruit. L'image (A) est obtenue en réglant I'intervalle de seuil sur
lI'image de phase. Ensuite, définir le seuil sur I'image d'amplitude pour trouver la région de bruit, puis éliminer la région
de bruit dans l'image A pour obtenir 1'image (B).

Aprées le dé-bruitage de I'image, le contraste des vaisseaux sanguins peut étre encore amélioré par
l'outil « Contrast » de la version 2.0 (Figure 5-2) (III-2.a).
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Figure 5-2 Amélioration du contraste des vaisseaux de 1'image débruitée (B->C).

Le pseudo-code de 1'algorithme de filtrage du bruit peut étre exprimé comme suit :
Fonction 5-1

Début Debruitage()
Entier Tab_Phase Image[n, x, y] ; n : Nombre de phase images ; X, Y :Size de image
Entier Tab_Ampli_Image[n, x, y] ; tableau de amplitude images

Seuil Amplitude = DefiniParutilisateur () ; Définir les seuils par les trois curseurs

Interval Phase[min,Max] = DefiniParutilisateur ()

Tab Phase Image[where(Tab_Phase Image[] & Interval Phase)] =0
Tab _Phase Image[where(Tab _Ampli Image[] < Seuil Amplitude)] =0

Return 7ab_Phase Image ; L'image de phase apres dé-bruitage
Fin

5.1.2. Segmentation dynamique basée sur la méthode de croissance des
régions

L'idée de base de l'algorithme de croissance de région est de regrouper les pixels qui ont des propriétés
similaires (dans le méme intervalle d'intensité). Pour chaque région, un grain doit étre désigné comme
pixel de départ de la croissance, puis les pixels dans le champ autour du grain sont testés, les pixels
ayant des propriétés similaires sont combinés et continuent a croitre vers l'extérieur jusqu'a ce qu'aucun
pixel ne soit inclus. De ce fait, la croissance d'une région est compléte. 11 y a deux principes qui doivent
étre clarifiés dans I'application pratique, et ces deux principes sont la clé pour déterminer le succes de

la croissance régionale :

e Positionnement de la graine : il faut généralement les définir manuellement.

e Définition de I’intervalle d’intensité : il peut étre formulé selon différentes méthodes.
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L'avantage de la méthode de croissance des régions est qu'elle est simple d'utilisation et convient mieux
a la segmentation de structures relativement petites et uniformes. Elle peut étre utilisée en combinaison
avec d'autres méthodes de segmentation pour obtenir des résultats de segmentation plus précis.
L'inconvénient est qu'elle repose entiérement sur la graine initiale, que l'algorithme est sensible au

bruit et que le critére de similarité constante ne peut parfois pas étre appliqué a toutes les images.

Tout d'abord, apres I'algorithme de filtrage du bruit dans la section précédente, nous avons réduit 1'effet
du bruit sur la segmentation. Pour les deux autres défauts, nous avons optimisé l'algorithme de

croissance de région comme suit :

e Le grain ne doit étre défini que sur I'image de départ. Ensuite, le résultat de la segmentation est
utilisé pour calculer le centre du ROI comme le grain pour I'image suivante. Cette méthode
permet a la graine de se déplacer avec le mouvement des vaisseaux sans qu'il soit nécessaire
de la changer manuellement.

e Des criteres de similarité spécifiques (par exemple, la modification de l'intervalle d'intensité
des pixels) peuvent étre définis pour des images individuelles afin de corriger les résultats de

la segmentation sans affecter les résultats de la segmentation des autres images (I1I-2.b).

Image de phase

i=1..N
Sii=1
*
Définir manuellement — "
i i odifier I'intervalle
le pixel de grain - Croissance des R ialaly dintensité
Définir l'intervalle regions
d’intensité
Sii=2..N

Calculer le nouveau
point de grain

matrice M_ROI[i]

Figure 5-3 Diagramme de flux de 'algorithme de segmentation, N indique le nombre d’images de phase. Il est nécessaire
de définir la graine et ’intervalle d’intensité uniquement a la premicre image de phase

L'algorithme de croissance de région peut appeler directement la fonction REGION GROW() dans

IDL. Deux méthodes existent pour définir les intervalles d'intensité. Le premier est le plus général,
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avec deux curseurs définissant les valeurs minimale et maximale. Le second consiste a définir une
valeur multiplicatrice b, puis le systéme calcule automatiquement l'intervalle de seuil selon 1'équation
[{voye - bEStdev : Inoye + b*Stdev ], ou Imoye indiquée l'intensité moyenne des pixels dans la région
autour de la graine (3 x3) et Stdev indique 1'écart type de l'intensité des pixels de cette région, I'avantage

de cette méthode est qu'un seul parametre doit étre ajusté.
Le pseudo-code de I'algorithme de cette segmentation peut étre exprimé comme suit :
Fonction 5-2

Début Segment Croissance()

Entier Tab_Phase Image[n, x, y] ; n : Nombre de phase images ; X, Y :Size de image
Entier M ROI[] ; Matrix de ROI, 3D [N,x,y]

Booleenne Multi ROI ; Valeur de détermination du multi-ROI

Point_Grain = DefiniParutilisateur () ; Définir par un clic sur le bouton gauche de la souris

Seuil Contraintes = DefiniParutilisateur () ; Définir les seuils de critéres de similarité [min : Max]

Pourn=1jusquan=n
New ROI=REGION GROW(Point Grain, Seuil Contraintes, Tab_Phase Image[n, *, *])
Point Grain = Center(New_ROI) ; Définir le nouveau grain
Si Multi ROI =1
M ROI[n,**] = New_ROI ; Figure 5-5 A
Sinon
M ROI[n,**] = M _ROI[n,* *] + New_ROI ; Figure 5-5 B

Return M_ROI[] ; Matrix de ROI
Fin

L'algorithme de segmentation dynamique optimisé est bien adapté a la segmentation des vaisseaux
cérébraux de petite taille. I peut traquer automatiquement le mouvement des vaisseaux sanguins et
extraire les courbes de variation de surface (Figure 5-4), tout en facilitant la correction des erreurs

individuelles sur le ROI.
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Figure 5-4 Résultats de la segmentation de 18 images de phase de ACIR Extra (At = 70ms). Le déplacement et la
déformation de I'artére sont visibles.

A

Multi_ROI=0

>

Multi_ROI=1

>

Figure 5-5 Lorsque la sélection multiple de ROI est désactivée, le nouveau ROI sélectionné et le ROI d'origine sont
effacés (A). Lorsque la sélection multiple de ROI est activée, le nouveau ROI sera ajouté au ROI d'origine (B).

Limitations et travaux futurs

Cet algorithme est dépendant du filtrage du bruit. Si le bruit de I'image n'est pas bien éliminé, les
résultats de la segmentation comporteront des erreurs et devront étre corrigés manuellement, ce qui

réduit I'efficacité de la segmentation.

Par conséquent, I'amélioration de l'algorithme de filtrage du bruit et l'ajout d'une correction
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automatique de l'erreur de ROI sont deux aspects permettant d'optimiser 1'algorithme a 1'avenir.

5.1.3. Segmentation dynamique basé¢ sur la méthode de contour actif

Un autre algorithme de segmentation dynamique est développé sur la base de 1'algorithme de Contour
Actif. Cet algorithme peut compléter 'algorithme de segmentation dynamique précédent et est
principalement utilis¢ pour la segmentation des vaisseaux de grande taille, tels que les artéres
cardiaques, les artéres pulmonaires et d'autres vaisseaux qui contiennent un grand nombre de pixels.
Dans la premicere partie de cette section, I'algorithme de contour actif est bri¢vement présenté, et dans
la deuxiéme partie, nous présentons l'algorithme de contour actif dans le logiciel et certains résultats

de segmentation sont présentés.

5.1.3.a Le contour actif

Les principaux avantages de l'algorithme de contour actif sont les suivants : premiérement, une
précision inférieure au pixel peut étre obtenue pour les limites de la cible a détecter. Deuxiémement,
un cadre spécifique de minimisation de 1'énergie peut étre facilement construit en combinant une
variété de connaissances préalables, telles que la forme et la distribution des niveaux de gris.
Troisiémement, les résultats de la segmentation sont des courbes fermées et lisses. Par conséquent, des
algorithmes variés basés sur le modele de contour actif ont été largement utilisés dans le traitement des
images médicales (L. Fang et al., 2020; Zhou et al., 2016; Zhuang et al., 2016).

« Snake » - contour actif

Depuis que (M.Kass et al., 1988) a proposé le premier algorithme de contour actif modele Snake,
diverses méthodes de segmentation d'image basées sur la ligne de contour actif ont fleuri. Ces
méthodes font appel a la notion de corps élastique subissant des contraintes extérieures. L'idée de base
du modele Snake est simple : il prend certains points de contréle qui forment une certaine forme
comme ligne de contour, et par la déformation élastique de la ligne de contour, il fait correspondre les
caractéristiques locales de I'image pour réaliser la réconciliation, c'est-a-dire une sorte de minimisation

de la fonction d'énergie, pour compléter la segmentation de 1'image.

En exprimant la position de la ligne de contour selon I’Equation 5-1 (représentation paramétrique),

l'expression de I'énergie est Equation 5-2.

Equation 5-1 v(s) = (x(s),y(s)), (s € [0,1])
Equation 5-2 Ecnake = fol[E(v(s)) + P(v(s))]ds

Ou E(v(s)) représente 1'énergie interne, ce qui rend la courbe plutdt lisse et arrondie, et P(v(s))

représente 1’énergie externe. Les deux expressions sont respectivement les Equation 5-3 et Equation
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5-4
Equation 5-3 E(v()) =5 [a®)V' ()2 + B(S)|v" ()]

Ou «a est le coefficient d'élasticité, qui controle la vitesse de contraction de la courbe contour. Et f est

le coefficient d'intensité, qui contrdle la vitesse de la courbe contour dans la direction de la normale.
Nous nous limitons ici aux cas ou a et B ne dépendent pas de la position sur la courbe du contour.

En ce qui concerne I’expression de 1’énergie externe, plusieurs expressions sont possibles. On peut

prendre par exemple :

Equation 5-4 P(v(s)) = —|V[Ga(v(s)) * I(v(s))“2
Ou G, est le filtre gaussien avec une variance ¢°, et I(v('s)) est I'échelle de gris de 1'image.

Chaque position du contour actif donne une valeur pour 1’énergie interne et 1’énergie externe dont la

somme doit étre minimisée.

Grace a l'équation d'Euler-Lagrange (Tulczyjew, s. d.), nous pouvons savoir que pour minimiser

I'énergie Esnake, nous devons satisfaire 'Equation 5-5.
Equation 5-5 av''(s) — pv'""(s) — VP = 0 Vse[0,1]

Ou v'(s) et v'""(s) sont les dérivées de second et quatriéme ordre de v(s), respectivement. Il s'agit
essentiellement d'une équation d'équilibre des forces. Nous pouvons maintenant considérer v(s) comme
une fonction par rapport au temps ¢ et a la variable indépendante s. Par conséquent, 'Equation 5-6 peut

étre résolue pour obtenir la solution de 'Equation 5-5.

, . ov 9% 0%y
Equation 5-6 E(s’ t)=a«a 32 (s,t) - B pyr (s,t) — VP

5} ;e .
La grandeur a—: (s, t) estladérivée partielle de v(s,¢) par rapport au temps ¢. On cherche alors comment

faire évoluer le contour de maniere a minimiser I’énergie totale. Le probléme stationnaire est

transformé en un probléme dynamique

Le modele Snake a créé une méthode enticrement nouvelle pour la segmentation des images et a
grandement facilité l'application des équations aux dérivées partielles dans le traitement des images.
Mais le modéle original du Snake a aussi ses limites : tout d'abord, il est sensible a la localisation du
contour initial, qui doit €tre fixé pres du contour cible lors de I'initialisation. Deuxiemement, il est
facile de se réduire a un point ou a une ligne parce qu'il n'y a pas de force d'expansion externe. Enfin,
il ne peut pas s'adapter aux changements topologiques de la courbe, et il est difficile de converger vers

une forme comportant des concavités importantes. En réponse a ces limitations, diverses variantes de
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l'algorithme de Snake ont été développées, la plupart des algorithmes de variantes du Snake sont basés
sur l'amélioration des forces externes pour pallier les limitations de 1'algorithme du Snake. Ainsi
(Cohen, 1991) ont proposé un modele de force du ballon. Ce modé¢le ajoute a la force externe une
pression dynamique constante perpendiculaire a la courbe de contour, ce qui résout dans une certaine
mesure les limitations des points 2 et 3 du modele Snake. Cependant, il existe un risque que la limite
obtenue a partir de ce modele traverse le contour réel en raison de l'entrainement de la force
d'expansion ; Dans l'algorithme de (Leroy et al., 1996), un potentiel gaussien dynamique et multi
résolution est introduit pour augmenter la région de capture du modele et accélérer le processus de

convergence.
« GVF-Snake » - contour actif

D’autres auteurs (Xu & Prince, 1998) ont proposé le modele de Snake GVF (gradient vector flow) qui
est une extension de la méthode bien connue de contour actif. Ce modele ajoute une nouvelle force
statique - le débit vectoriel de gradient - comme force externe. En ¢€largissant la région de capture du
modele par I'équation de diffusion, la force externe de gradient est étendue a une région €loignée de la
limite de la cible, et méme dans la région homogene (Figure 5-6), il y a toujours des vecteurs pointant
vers la bordure, résolvant ainsi la limitation du mod¢le Snake qui se concentre sur un point et le
probléme de la sensibilité au contour initial, tandis que le GVF peut converger efficacement vers une
bordure concave profonde parce que la compétition inhérente au processus de diffusion génére des

vecteurs pointant vers la bordure concave (en forme de U).
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Figure 5-6 Carte du champ de force externe de Snake et GVF-Snake © (Xu & Prince, 1998)

Nous pouvons remplacer PP dans I'Equation 5-5 par la force externe wgrrVPgrr de GVF avec un
intervalle d'action plus large. Et ses propriétés algorithmiques sont les mémes (Equation 5-6). Les
caractéristiques de mouvement de la ligne de contour sont controlées en ajustant les trois parametres

a, f et wGrr.

, ) ov 0%y 0%y
Equatlon 5-7 E (S, t) =a E (S, t) - ﬁ F (S, t) - wGVFVPGVF
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5.1.3.b Application de « GVF-Snake » dans le logiciel version 2.0

La partie code de l'algorithme est partiellement référencé a partir du code du paquet de programmes
« Coyote » écrit par David W. Fanning (© http://www.idlcoyote.com). La partie théorique est basée
sur la littérature (Xu & Prince, 1998). L'algorithme GVF-Snake peut étre appliqué soit a 1'image
d'amplitude, soit a l'image de phase débruitée. La procédure détaillée de fonctionnement de
l'algorithme GVF-Snake est décrite dans la partie III-2.c.

Cet algorithme génere d'abord I'image de contour sur la base de I'image originale, puis calcule le champ
de force externe de la GVF sur la base du vecteur de gradient négatif de I'image de contour, et enfin
trouve la position de balance des forces internes et force externe de la ligne de contour par des

opérations itératives.

Il existe quatre paramétres dans le logiciel, qui correspondent au coefficient d'élasticité o, au
coefficient d'intensité de la courbe S, au coefficient de pondération de la force externe wgyr et au

nombre d'itérations n. On adapte aux différents besoins de segmentation en ajustant les 4 parameétres.

Le nombre d'itérations » affecte directement le temps nécessaire au calcul de la segmentation. Si n est
trop petit, la ligne de contour peut ne pas s'étre déplacée jusqu'a la position ou les forces internes et
externes sont balancées avant la fin de 1'itération (Figure 5-7 n = 20, wgrr=1). Si la ligne de contour
a été stable a la position d'équilibre, alors toutes les itérations suivantes ne sont pas significatives

(Figure 5-7 n = 60 & n = 90), donc n ne doit pas étre trop grand non plus.

L'augmentation du facteur de pondération weyr permet a la ligne de contour d'étre influencée plus par
des forces externes et donc d'atteindre rapidement la position d'équilibre (Figure 5-7 werr=1 Vs. werr
= 2), mais une trop grande wcyr peut faire en sorte que la ligne de contour reste sur d'autres lignes de

délimitation et ne soit pas tirée en arricere par des forces internes(Figure 5-7 werr =2 Vs. werr = 10).

Le logiciel affiche une animation de la trajectoire de 'activité de la ligne de contour, ce qui permet a

['utilisateur de mieux déterminer le nombre d'itérations.
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Image de phase Image d’Amplitude Contour initial

Wy = 1

Wevr = 2

Weye = 10

Figure 5-7 On définit la ligne de contour initiale pour segmenter une veine AVG a partir de l'image d'amplitude et on
affiche les résultats de la segmentation finale GVF-Snake sous différents nombres d'itérations n et facteurs de
pondération des forces externes ®Gvr.

De la méme maniere, 1'augmentation du facteur d'¢lasticité a de la force interne peut également
accélérer la vitesse de contraction (seulement pendant la contraction) de la ligne de contour et ainsi
réduire le nombre d'itérations n. Cependant, il est important de préter attention au fait qu'une force
interne trop élevée peut se détacher des forces externes, faisant ainsi perdre a la ligne de contour sa
capacité a s'étendre, puis a se collapser a un point. Le coefficient d'intensité de la courbe S affecte le
lissage final du ROI (Figure 5-8).
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Image de phase Image d’Amplitude Contour initiale

a=1
a=50
a =100

Figure 5-8 Le processus d'expansion de la ligne de contour pour segmenter veine AVG a différents coefficients
d'¢lasticité a. Si le coefficient d'élasticité est trop grand, la ligne de contour peut se collapser jusqu'a un point.

Comme le GVF-Snake est plus exigeant sur les images de bord, il est préférable d'utiliser une image
d'amplitude avec un gradient plus élevé pour la segmentation que d'utiliser une image de phase (Figure
5-9). Méme pour I'image de phase débruitée, la qualité de I'image reste faible car l'intensité de ses

pixels change lentement (petit gradient) (Figure 5-10).
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Figure 5-9 Image d'amplitude enrichie en contraste (A) et image de phase enrichie en contraste (B), et les images de
gradient dans les directions x (Ax& Bx) et y (Ay & By) obtenues a partir de leurs images des bordures (Ad & Bd).

Figure 5-10 Cartes 3D d'intensité de pixel de l'image d’amplitude (A) et de I'image de phase (B) et leurs images (A’ &
B’) renforcées par le contraste.

Lorsque 1'utilisateur a déterminé les lignes de contour initiales et les 4 paramétres sur une image. Le

logiciel va itérer sur toutes les images restantes et ensuite stocker les ROIs dans la matrice appelée
M_ROI]].

En conclusion, cet algorithme est capable de réaliser une segmentation dynamique en suivant le

mouvement et la déformation des vaisseaux sanguins.
Limitations et travaux futurs
Limité par la résolution et la surface de la section transversale des vaisseaux cérébraux, il n'y a

généralement pas trop de pixels contenus dans le ROI, ce qui donne une courbure trés faible et est une
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source d'erreurs de segmentation, pour cette situation les résultats de segmentation sont moins bons
que l'algorithme dynamique précédent.

Comme I'EPI-CP contient plus d'images et que plusieurs itérations sont calculées dans chaque image,
chaque calcul contient plusieurs points de contour. Par conséquent, il faut généralement beaucoup de
temps pour achever la segmentation de centaines d'images. La réduction du temps de calcul est un
moyen d'optimiser davantage cet algorithme.

Elle nécessite toujours un paramétrage manuel et requiert un niveau élevé de compétences de la part
des utilisateurs.

5.1.4. Algorithme original de segmentation fixe automatique

Bien que nous ayons optimisé I'algorithme de segmentation semi-automatique dans le logiciel version
1.0 pour le post-traitement EPI-CP, I’algorithme nécessite toujours un ajustement manuel du seuil
d'amplitude et la définition de I'intervalle de phase, et cet algorithme optimisé ne prend pas en compte
I'avantage de la résolution a plus haute fréquence des courbes de vitesse des pixels de I'EPI-CP, nous
avons donc développé un nouvel algorithme de segmentation fixe.

Cet algorithme est basé sur les caractéristiques du signal de chaque pixel dans le domaine de la
fréquence pour la segmentation automatique, ci-apres nous appelons cet algorithme comme CF_Auto
et appelons Il'algorithme de la section 4.4 comme CF_Semi.

CF_Semi a utilisé la valeur d'amplitude du signal FFT f1 comme un parametre pour segmenter.
Cependant, le bruit aura également des valeurs d'amplitude a la fréquence f1 tres fortes, comme le
montre la Figure 5-11. Dans le cas de la séquence EPI-CP, avec un VNR plus faible et une fréquence
cardiagque inconnue, I'amplitude maximale de signal FFT du bruit dans I'intervalle 0,8 Hz ~ 2,0 Hz est
supérieur a celle du LCS. De sorte que le bruit ne peut pas étre éliminé en utilisant simplement le seuil
d'amplitude (Figure 5-12. B). CF_Semi choisit d'utiliser la phase correspondant a la fréquence f1 de
signal FFT pour éliminer en plus le bruit supplémentaire. Cependant, une partie du bruit se situera
toujours dans l'intervalle du seuil, comme dans la Figure 5-12. D : le ROI sélectionne encore certains
« bruits » et il doit étre réglé manuellement.
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Figure 5-11 Le signal de vitesse correspondant au pixel de LCS (vert) et au pixel de bruit (bleu) ainsi que leur signal
d'amplitude aprés FFT. La composante d'amplitude maximale du bruit dans I’intervalle de 0,8 Hz ~ 2,0 Hz (cadre rouge)
est supérieur a celle du LCS.

Figure 5-12 Le processus de définition du ROI par l'algorithme de CF_Semi. (A) L'image de phase originale du LCS. (B)
L'image du ROI par segmentation du seuil d'amplitude et (C) 1'image de phase a f;du signal FFT. (D) L'image du ROI
final obtenue en fixant le seuil d'amplitude et 'intervalle de seuil de phase.

Pour résoudre ces limitations de I'algorithme CF_Semi. 1l faut donc que I'algorithme CF_Auto puisse
tres bien supprimer le bruit, qu'il puisse étre utilisé malgré I'arythmie et qu'il puisse donner
automatiquement la région vasculaire ou la région du LCS souhaitée. Les principales étapes de
I'algorithme sont décrites ci-apres.

Premiérement, pour chaque signal de pixel d’image phase pi(t), effectuez I’amplitude de FFT Pi(F) et
enregistrez la valeur correspondant a fréquence 0 Hz en tant que Pi(foi). Trouvez la valeur d'amplitude
maximale dans l'intervalle de 0,8 Hz a 2,0 Hz et enregistrez la fréquence correspondante comme fmax _i.
Pour chaque pixel, assignez la valeur Pi(fmax_i) comme la nouvelle intensité du pixel du chaque pixel
pour obtenir I'image d'amplitude du domaine de fréquence comme dans lI'algorithme CF_Semi (Figure
5-13 B), ou N, indiquent le nombre de pixels. On peut voir que le bruit est trés prononcé et qu'il affecte
la segmentation du LCS.

Equation 5-8 P;(F) = FFT(p;((t)) (i=1,...,Np)
Equation 5-9 P; (fmax l) = e rglgxz o P;(F)
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Dans la deuxieme étape, selon les caractéristiques spectrales du bruit, bien que sa valeur maximale soit
élevée, la proportion d'amplitude maximale entre 0,8 Hz et 2,0 Hz n'est pas aussi élevé que celui du
LCS. Par conséquent, la proportion de Pi(fmax_i) dans I’intervalle de 0,8 Hz a 2,0 Hz peut étre utilisé
pour diminuer l'intensité du bruit. Pour éliminer I'effet des arythmies, nous changeons le point du
Pi(fmax_i) €n une somme de valeurs dans un intervalle [fmax i- Af, fmax i + Af], 1a valeur Af est I'inverse
du temps d’acquisition. Nous définissons Ipi dans 1I’Equation 5-10 comme la nouvelle valeur d'intensité
de chaque pixel et nous obtenons des images (Figure 5-13 C). Ce processus permet de reduire I'intensité
des pixels du bruit et de faire ressortir la zone de LCS.

, et PP

Equation 5-10 Ip; = f(i; 1)

Troisiemement, apres avoir réduit I'intensité du pixel de bruit, I'intensité du pixel du vaisseau ou du
LCS sera la plus élevée. Dans cette étape, nous utilisons la fréquence fmax i du pixel le plus élevé dans
I'image comme la fréquence cardiaque fcar (Equation 5-11). Ensuite, nous créons un intervalle [fcar —
0,2Hz : fcar+ 0,2HZz] centré sur la fréquence cardiaque, et nous étudions la valeur fmax i de chaque pixel :
si elle n'est pas dans cet intervalle, nous le supprimons comme région bruyante (Equation 5-12). A ce

stade, nous pouvons encore éliminer certaines zones de bruit (Figure 5-13 D).

Equation 5-11 fcar = fmax _ip Avec Pio (fmax _io) = ier[qala(p] p; (fmax _i)

Equation 5-12 Ip, = 0, i frnaxi & (fear — 0.2HZ * fogr + 0.2H2) (i = 1,2, ..., Np)

BOG

Figure 5-13 Processus de 1'algorithme CF_Auto pour segmenter le LCS, (A) Phase image original. (B) Image générée en
assignant la valeur P; ( fmax _L-) comme intensité de pixel. (C) Image générée par la valeur /p; comme intensité de pixel.
(D) Image d'élimination la zone de bruit dont le f.x ;ne sont pas dans I’intervalle de fréquence cardiaque.

Enfin, les pixels sont catégorisés comme « artériels » « veineux » ou « LCS » en fonction de leur
composante a courant continu Pi(foi), et déterminer le positif et le négatif par la valeur de phase
correspondante. Le seuil par défaut seuil est 20% du parametre VENC ; il est réglable dans le logiciel
(Equation 5-13). Cette fonction permet aux utilisateurs de trouver facilement les vaisseaux cibles ou

d'¢liminer les interférences avec d'autres vaisseaux (Figure 5-14).

"Arteres”, SiPi(f,,) > 0,2-VENC
Equation 5-13 P; € {"Veines", Si P(f,,) <—0,2-VENC
"LCS",  Si|P;(fo:)] <0,2-VENC
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VENC 5cm/s VENC 60cm/s

Choisir LCS Choisir Artere Choisir Veine

Figure 5-14 Résultats de la segmentation de 'algorithme CF Auto avec VENC=5cm/s (A) et VENC=60cm/s (B). Les
images segmentées apres sélection des catégories « LCS » (A”), « artéres » (B”) et « veines » (B”).

Par rapport a l'algorithme CF_Semi, 1'algorithme CF_Auto est plus automatisé et peut obtenir des
résultats de segmentation sans réglage des parametres. Il a ét¢ amélioré en termes de convivialité et de

précision. Voici quelques résultats de segmentation des deux algorithmes (Figure 5-15).

95



Image originale

CF_Semi

CF_Auto

Figure 5-15 Comparaison de CF_Semi & CF_Auto. Les résultats de la segmentation d’artéres carotides internes (ACI) de
veine jugulaire (VJ) et de deux LCS pour les deux algorithmes. Les paramétres de 'algorithme CF_Semi sont optimisés
avec les réglages manuels.

Le pseudo-code de l'algorithme de CF_Auto est comme suit :
Fonction 5-3

Début CF_Auto (Bruit_filtre ; Type)

Entier Tab_Phase Image[n, x, y] ; n : Nombre de phase images ; X, Y :Size de image

Booleenne Bruit_filtre = Bruit filtre ; Valeur de détermination Filtrage de bruit, ; Parameétres réglables
Structure Image CF_Auto[x,y,Data] ;Image final pour la segmentation Data = {v(fy) ; fx ; P/}

Entier M_ROI[] ; Matrix de ROI, 3D [N,x,y]

Entier Seuil ; Pour l'extraction des vaisseaux/LCS de type cible

St Type = ‘All’, Seuil = [-1:1] ; Parametres réglables du panneau de commande
Si Type = ‘Artere’, Seuil =[0.2 :1] ; Parametres réglables du panneau de commande
Si Type = ‘Veine’, Seuil = [-1 :-0.2] ; Parametres réglables du panneau de commande

Si Type = ‘LCS’, Seuil = [-0.2 :0.2] ; Parameétres réglables du panneau de commande
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Pour x =1 jusqu’a x = fin

Poury =1 jusqu’ay = fin
FFT Signal =FFT(Tab_Phase Image[*, x, y] ) ; FFT pour chaque pixel signal
Image CF Auto[x,y,]. v(f0)= FFT Signal[Ampli,0] ; Moyennes de vitesse des pixels
Image CF Auto[x,y,].fx= Where(FFT Signall,fx] = Max(FFT Signal. Ampli[0.8Hz:2.0Hz]))
; Obtenir la fréquence de la composante de plus grande amplitude dans l'intervalle de fréquence
du battement cardiaque
Image CF Auto[x,y,].P1= Total(FFT Signal[fx-Af: fx+Af]) / Total(FFT Signal[0.8 :2.0])
; Suppression du bruit, Figure 5-13. B->C

Si Bruit filte ; Processus de débruitage
[p_x,p v] = Where(Image CF Auto[p x,p_y]. Pr=Max(Image CF Auto[* *].Pi]))
Fre cardiac = Image CF Auto[p x,p y]. fx ; Obtenir la fréquence cardiaque réelle
Interval Cardiaque = [Fre cardiac-0.2Hz : Fre cardiac+0.2Hz]
Image CF Auto[Where(Image CF Auto[x,y]. fx & Interval_Cardique)/. Pr=0

; Supprimez les pixels bruyants qui ne sont pas dans le vrai intervalle de fréquence de cardiaque
Image CF Auto[Where(Image CF Auto[x,y].v(f0) & Seuil-VENC)]. P;=0 ; Figure 5-14

Affichage (Image CF Auto. Py)

Point Grain = DefiniParutilisateur () ; S¢lection et segmentation des vaisseaux
ROI = REGION_GROW(Point_Grain, seuil = 100, image = Image CF Auto. P;)
M ROI[n,* *] = ROI; Copier le ROI dans la matrice ROI

Return M_ROI[] ; Matrix de ROI
Fin

5.2.  Algorithme de calibration de la vitesse entiérement automatisé

Le logiciel version 1.0 nécessitait la définition de régions de tissus stationnaires pour la calibration de
la vélocité [Calibrage de la vitesse]. Trouver les tissus stationnaires sur I'image de phase ou l'image
d’amplitude est trés difficile pour les utilisateurs qui n'ont pas une expérience suffisante. Et la
définition manuelle de 'opération de région est compliquée et présente un certain caractere aléatoire.
Par conséquent, un algorithme a été développé dans la version 2.0 qui génére une image permettant de
faciliter la définition du tissu stationnaire. Et les algorithmes correspondants de calibration de la vitesse,
semi-automatique et entiérement automatique, ont été développés. Voici les principales étapes de

l'algorithme :
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e Suppression des pixels d’air sur I’image d’amplitude

L'air apparait comme un bruit sur I'image de phase et comme un signal faible sur I'image d'amplitude,
l'intensité des pixels de tissus stationnaires sur l'image d'amplitude est généralement supérieure a celle
de ces pixels (Figure 5-16). Pour réduire le temps de calcul par la suite, nous ¢liminons d'abord la
région d'air évidente sur I'image d'amplitude. Les pixels de bruit dont l'intensité est inférieure au seuil
sont supprimés de 1’image d’amplitude (Equation 5-14).

Histogramme de l'intensité du pixel d'image Amplitude
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Figure 5-16 Caractéristique de I’histogramme d’intensité de différents tissue dans I’image amplitude d’un plan de coupe
extracranien. Des pixels correspondant a du bruit et des pixels du tissus stationnaires sont marqués par I’images de phase.

Np
Zi=1 Sampli_i

0, si < seuil

Equation 5-14 Masque; =
1, sinon

Les valeurs Sampli i (1= 1, ..., Np) indiquent le signal d'intensité des images d'amplitudes du i-éme

pixel, N, est le nombre de pixels. Le masque obtenu est présenté dans la Figure 5-17 C.

Figure 5-17 Création de masques en utilisant I'image d’amplitude et I’image de phase. Image de phase (A). Image
d'amplitude (B). VENC = 60cm/s. Masque (C) créé a partir de 1'intensité des pixels des images d’amplitude, la zone en
rouge indique la partie d’air et la valeur est 0. Masque (D) cré¢ a partir de vitesse de pixel dans I’image de phase.

On peut procéder de la méme maniere sur l'image de phase pour éliminer la partie de la vitesse
moyenne absolue qui est trop grande, il s'agit généralement de la région des vaisseaux sanguins (Figure
5-17 D).
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o Images de l'écart-type de la vitesse

L'écart-type du signal de vélocité du pixel est différent selon les différents pixels du tissu (Figure 5-18).
Grace a cela, nous pouvons supprimer les pixels de bruit a l'intérieur du masque, ainsi que certains des
pixels du flux sanguin et du LCS.

The Original Signal Stv : 19.2365

L B o o e e e e Mmamar
40 - =
= 200 3
2 ofy
@ 20F
-40 £ =
g0 v v Ly b v L b Ly 0 3
0 50 100 150 200 250 300
The Original Signal Stv : 12.7151
P B e L e B e e o e e e e I e S B
10 @ :
0 €
[%)]
O -10 [
-
-20
-30 B -
q08 v v 1 e L L L
0 50 100 150 200 250 300
» The Original Signal Stv : 2.92504
L Lo e e o A 0 ) B i o S S S o o S A =
= E 3
g E 3
15} k 3
=
<
S
wn E
2] E
= £ 3
172 e 3
BTy S I S S I R
= 0 50 100 150 200 250 300

Figure 5-18 Caractéristiques des signaux de vitesse des différents tissus. Ecart-type du signal de vélocité pour des pixels
de tissus différents avec VENC = Scm/s, I'écart-type du bruit est 19,2, de LCS est 12,7, de tissu stationnaire est 2,9

Nous supposons que 1'écart-type de la vitesse des pixels du tissu stationnaire est plus petit et nous
générons une image ima_EcrTyp avec une échelle de 256 niveaux de gris, les pixels ima_ EcrTyp i (i

=1, ..., N) a l'intérieur du masque se voient attribuer des valeurs selon I’Equation 5-15.

0, o(Sy,,) > Seuil

Equation 5-15 ima_EcrTyp_i = o(sy;)

e o(50) sinon
1<i<Np VI

Syi indique le signal de vitesse du i-¢éme pixel. o() est la formule de calcul de 1'écart-type. La valeur
seuil est fixée a 0,3 x VENC. Toutes les valeurs de pixel non nulles sont ensuite normalisées entre 0 et
256. Les régions présentant des écarts types trés élevés sont directement éliminées, puis l'intensité du
pixel peut étre considérée comme le niveau de probabilité du tissu stationnaire. L’image ima_EcrTyp

est montrée dans la Figure 5-19.
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Faible probabilité

Forte probabilité

Figure 5-19 L’image ima_EcrTyp obtenue aprés catégorisation des pixels par I’écart-type de la vitesse.

e Images de l'écart-type de I’amplitude de FFT (vitesse)

L'utilisation de I'écart type des vitesses ne permet pas d'identifier certains vaisseaux a faible flux et la

circulation du LCS a flux relativement faible (par exemple, 8 VENC=60 cm/s) car les fluctuations de

vitesse dans ces régions ne sont pas tres grandes et sont donc définies comme des régions stationnaires

par I’'image ima_EcrTyp. Pour éliminer ces régions, nous avons utilisé un algorithme similaire a celui

de la section précédente pour créer I'image ima FFTAmp. Apres avoir étudié les caractéristiques du

signal des différents pixels, nous avons trouvé qu’utiliser les caractéristiques du signal FFT de

l'intensité du pixel issue de 1'image d'amplitude est le moyen le plus facile d'extraire ces régions (Figure

5-20).

Amplitude du signal FFT de I'image de phase
The FFT abs Value stv : 1.11370

T

LCS

Tissus stationnaires

12
1.0

Amplitude du signal FFT de I'image d’Amplitude
The FFT abs Value

1 2 3 4 5 6 Hz

The FFT abs Value

RN R R N R R R R R R R R RN b

Figure 5-20 Comparaison des signaux FFT d'amplitude et de phase d’un pixel de LCS et d’un pixel de tissu stationnaire
avec une VENC de 60cm/s. On peut voir que la composante d'amplitude du LCS a la fréquence cardiaque est plus
évidente dans 'image d'amplitude que dans I’image de phase.

L'algorithme est le suivant :

Effectuer une transformation FFT sur le signal d'intensité 1’image amplitude du i-eme pixel pour
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obtenir le signal S amp i. Trouver la fréquence fmax i correspondant a la valeur maximale amplitude
de S amp i dans l'intervalle de fréquence 0,8Hz a 2.0Hz. Calculer le rapport entre 'amplitude de
l'intervalle [fimax-Af : fmax+Af] et la moyenne de I'amplitude de l'intervalle [0.8Hz :2.0HZ] et attribuer
cette valeur & ima FFTAmp i (Equation 5-16). Ot Nf est le nombre de point dans 1’intervalle 0,8-2,0.
zfmaxtl s amp_i(f)
Y58 S_amp_i(f) /
Nf

Equation 5-16 ima_FFTAmp_i =

La valeur du LCS et des vaisseaux sanguins a ce moment sont montrés comme des intensités élevées.
Par conséquent, nous inversons l'intensité des pixels et nous les normalisons dans ’intervalle [0 : 1]

par I’Equation 5-17. L'image finale obtenue est présentée dans la Figure 5-21 B.

max ima_FFTAmp_I-ima_FFTAmp_i

1<I<Np

Equation 5-17 ima_FFTAmp_i = -
max ima_FFTAmp_l
1<I<Np

On peut voir que les pixels du LCS et de certains vaisseaux sanguins dans 1’image ima FFTAmp sont
rendus avec une faible intensité, alors que dans I’image ima_EcrTyp, l'intensité de ces pixels est élevée
(Figure 5-21). Nous utilisons ici le signal d'intensité de pixel de I'image d'amplitude au lieu du signal
de vitesse de pixel de I'image de phase. La raison principale est que le VNR dans I'image de phase est
affecté par le VENC, et le bruit de la vitesse est plus grand dans le cas d'un grand VENC, donc certaines
régions a faible débit de vitesse montreront les caractéristiques du signal de vitesse similaires aux
régions bruyantes. En revanche, la carte d'amplitude n'est pas affectée par la variation de la VENC, et
des variations d'intensité relativement élevées des pixels du LCS peuvent encore étre observées méme

avec une grande VENC. C'est pourquoi le LCS peut encore étre détecté a un VENC de 60 cm/s.
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Figure 5-21 L’image ima_EcrTyp (A) que nous avons obtenue a 1'étape précédente, et I’image ima FFTAmp (B) obtenue
apres catégorisation des pixels par du signal FFT d'intensité de I'image d'amplitude. Le cercle blanc représente la
comparaison des mémes zones (vasculaire et LCS) des deux images.

Pour la Figure 5-21, les valeurs des pixels de I'image B sont normalisées dans I’intervalle [0 : 1], nous
multiplions donc I'image A par l'image B afin de supprimer le LCS et les vaisseaux a faible débit

sanguin de I'image A. La nouvelle image A est représentée sur la Figure 5-22.

. Faible proba bilité Forte probabilité

Figure 5-22 L'image ima_EcrTyp (A) est multipliée par 1'image ima FFTAmp (B) pour obtenir la nouvelle image
ima_EcrTyp(C).

e Suppression de la zone périvasculaire
Les tissus stationnaires entourant les vaisseaux sanguins ne doivent de préférence pas étre sélectionnés.
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Cela parce que le léger mouvement des participants ou la déformation des vaisseaux sanguins, etc.
peut amener les vaisseaux sanguins a entrer dans ces régions. Par conséquent, nous avons identifi¢ les
régions vasculaires a 1'aide de I'algorithme de la section 5.1.4 et nous les avons dilatées pour obtenir
un masque permettant de supprimer ces régions périvasculaires dans 1’image ima_EcrTyp (Figure
5-23).

A
dilatées

Figure 5-23 Le processus d'élimination de la zone périvasculaire. L'image du vaisseau (A) générée par l'algorithme
CF_Auto, aprés le calcul de dilatation pour obtenir le masque autour du vaisseau (B). Appliquer le masque a l'image
ima_EcrTyp (C) permet d'obtenir une nouvelle image ima_EcrTyp (D).

o Création d'un masque de gradient

La principale raison de la calibration de vitesse est de corriger les erreurs causées par I'inhomogénéité
du champ magnétique. Pour différentes localisations, le ROI est affecté différemment par
l'inhomogénéité du champ magnétique, donc la zone de tissu stationnaire sélectionnée doit étre aussi
proche que possible du ROI cible pour améliorer la précision de la correction. Nous créons un masque
de gradient basé sur la localisation de la fenétre de traitement pour réduire 1'intensité des pixels de tissu

stationnaire qui sont loin du ROI cible. Pour I’intensité de chaque pixel Mask(x, y) :

1, Si J(x—p)?+ (—py)? < Seuil

1 J(X—px)2+(y—py)2—5euil

Longue_image—Seuil

Equation 5-18 Mask(x,y) =

, Sinon

Ou Longue_image est la longueur de 1’image, la variable Seuil est égal a 0,2xLongue image et le
couple (px, py) désigne les coordonnées du centre de la fenétre que nous avons défini pour la
segmentation (II). Ce masque est appliqué a l'image ima_ EcrTyp pour obtenir I'image finale utilisée
pour définir la région de tissu stationnaire, et le logiciel sélectionne automatiquement la région de

haute intensité dans cette image. Le résultat final de la segmentation est présenté sur la Figure 5-24.
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Figure 5-24 Masques générés pour la calibration ACI (Artére Carotide interne) (A) et VJ (Veine jugulaire) (B), et régions
de tissus stationnaires (contour rouge) finales définies pour la calibration ACI (A’) et VJ (B’).

Sur la base de cet algorithme, le logiciel prend en charge la définition semi-automatique et manuelle

des régions de tissus stationnaire. Voir le IV-1 pour plus de détails.

5.3. Interface observation

Le plus grand nombre d'images et les plus nombreux types de signaux extraits par EPI-CP rendent
l'observation des résultats plus complexe. La méthode graphique directe du logiciel version 1.0 pour
l'observation des signaux n'est plus suffisante pour le post-traitement EPI-CP. Nous avons donc
développé une interface basée sur la méthode graphique objet pour l'observation des signaux EPI-CP
dans la version 2.0. La méthode graphique objet est un ensemble qui utilise une classe d'objets pour
encapsuler ensemble des données et des méthodes. Il est possible de créer de multiples entités objets
basées sur une seule classe d'objets. Un ensemble complet de classes atomiques pour les graphiques,
tels que les images, les signaux, les coordonnées, les symboles, etc. est fourni dans IDL. L'utilisation
de la méthode graphique objet peut étre comprise comme un jeu de Lego, ou 1'on empile différents
blocs les uns sur les autres dans une scéne. La méthode du graphisme objet présente des avantages plus
importants en termes d'interaction avec l'utilisateur et d'expansion, elle est donc plus adaptée au

développement de programmes.

L'affichage de la méthode graphique par objets est mis en ceuvre par une série d'objets, des objets
atomiques contenus dans des objets modeles, des objets modeles contenus dans des objets de vue, et
enfin des objets de vue placés dans la scéne (Figure 5-25). L'interaction s'effectue en surveillant les
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actions de la souris et du clavier.

Scéne

Vue Dimension[x,]
=
3
o
2
2
=
=

Modeéles <- objets atomique (plot)
Location
(0,0)

Figure 5-25 Esquisse de structure de la méthode graphique par objets

Les objets initiaux de l'interface d'observation sont présentés a la Figure 5-26. Assigner différents
signaux a I’o_Plot pour 'observer dans l'interface. Différentes combinaisons d'événements de souris
et de clavier sont utilisées pour appeler différents programmes correspondants dans l'interface

d'observation. Cette section décrit quelques processus représentatifs.
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Figure 5-26 Schéma structurel de l'interface d'observation

Fonction 5-4

Début Interface event
Event Event Souris ; n : Nombre de phase images ; X, Y : Size d’image
Event Event Clavier ; Matrix de ROI, 3D [N,x,y]

Si Event Souris= Déplacer

Show_TrackBall (x,y) ; Ou x,y est la localisation de souris Fonction 5-5
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Si Event Souris= Dragage
Refresh View (Dragage, deplace x, deplace y); Statut Dragage, (deplace x,deplace y) est le
deplacement de souris Fonction 5-6
Si Event Clavier = vide And Event Souris= Molette de la souris
Refresh View (ZoomX, Valeur x); 5.3.2 Statut ZoomX Fonction 5-6
Si Event Clavier = ‘Control’ And Event Souris= Molette de la souris
Refresh View (ZoomY, Valeur y) ; 5.3.2 Statut ZoomY Fonction 5-6

Si Event Souris= Double-cliquez
Image current = Get_position_TrackBall (x,y) ; Retourner la position de la trackball dans le signal
Affichage (Image current) ; Passer a 1'image correspondante dans la fenétre de la segmentation

Si Event_Clavier = ‘Control’ And Event_Souris= Double-cliquez
AjouSupri_Point _coup (x,y) ; Ajout ou suppression de points de coupe Fonction 5-12

Fin

5.3.1. Information trackball

Nous souhaitons permettre une meilleure interaction entre l'interface d'observation et l'interface de
segmentation, comme le passage de l'image affichée dans l'interface de segmentation a partir de
l'interface d'observation. De plus, pour enrichir la fonctionnalité de l'interface d'observation, une
Trackball est ajoutée a l'interface d'observation, qui localise le point d'échantillonnage du signal
d'observation le plus proche en fonction de la coordonnée X de la position de la souris et affiche

simultanément les informations de ce point sur la fenétre d'information (Figure 5-27).
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Y Value is :9551.99 169 img :[ 12.56 , 8124.63] The Stdev Value is : 1613.90

X Position is :12.52 The time during 29.8200s The Mean Value is : 5344.17

Valeurs correspondant a Numéros du point d'échantillonnage et
la position de la souris valeurs correspondantes
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Figure 5-27 La position de Trackball sur I’interface d'observation et les valeurs affichées dans la fenétre d'information.

Le pseudo-code est comme suit :
Fonction 5-5

Début Show TrackBall (x,y)

Flot o_Plot ; Signaux d'observation, 2 Démentions. [Xx,y]

Flot x_souris = x ; Coordonnées de la souris sur I'axe X

Entier Numero_TrackBall ; Le numéro du point d'échantillonnage correspondant a TrackBall.

Flot [Track x,Track y] ; La valeur correspondant a la position actuelle de TrackBall.

Numero_TrackBall = where(o_Plot[1,*] > x_souris - 0.5-At)[1] ; Trouvez le point de o_plot sur I'axe
X qui est le plus proche a x_souris.
[Track x,Track y] = o Plot[Numero TrackBall, Numero TrackBall]

o_Symbol -> Définir_Corr ([Track x,Track y]) ; Mise a jour des données du symbole TrackBall
Refresh information (x,y, Numero TrackBall, [Track x,Track y]) ; Mise a jour des données dans la
fenétre d'information

Mise a jour Vue () ; Rafraichir I'objet Vue de I'interface d'observation

Fin

5.3.2. Ajustement de l'interface d'observation

Le déplacement et le zoom sur le signal d'observation est I’une des fonctions de base que l'interface

d'observation doit avoir. En IDL, ces fonctions sont implémentées en ajustant les parametres de 1'objet
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« Vue ». Le pseudo-code est le suivant :
Fonction 5-6

Début Refresh View (Statut, deplace x, deplace y, Valeur x, Valeur y)
Caractere Statut ; Dragage, ZoomX ou ZoomY
Flot deplace x = deplace x ; Distance de déplacement en axe X de la souris

Flot deplace_y = deplace y ; Distance de déplacement en axe Y de la souris

[Location_x, Location y] = Vue -> getLocation () ; Extraire les coordonnées de la position de Vue

[Dimention_x, Dimention_y] = Vue -> getDimention () ; Extraire les dimensions de la position de Vue

Si Statut = ‘Dragage’ ; Figure 5-28 C
Vue -> setLocation (/Location_x + delpace x, Location y + delpace y])
Si Statut = ‘ZoomX’ ou Statut = ‘ZoomY’ ; Figure 5-28 B
Vue -> SetDimention (/Dimention_x-(1-0.1-Valeur x), Dimention_y-(1-0.1-Valeur y)]) ; La molette

de défilement renvoie +1 ou -1 pour chaque opération.

O _CoordonnéesX -> Refresh () ; Ajustez en fonction des changements de Vue
O _CoordonnéesY -> Refresh ()
Mise a jour Vue () ; Rafraichir I'objet Vue de I'interface d'observation

Fin
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Figure 5-28 Le mouvement et la mise a 1'échelle de I'observation du signal, et les actions de I'objet « Vue »
correspondant.

5.3.3. Chargement des signaux physiologiques

La recherche de l'effet de la respiration sur la circulation cérébrale a 1'aide de 'EPI-CP nécessite non
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seulement des signaux de débit en temps réel, mais aussi de savoir ou se situe chaque moment dans
l'intervalle respiratoire (inspiration, expiration, etc.). Nous avons donc utilisé un capteur respiratoire
simultanément pendant le processus d'acquisition pour enregistrer le signal respiratoire (Figure 5-29.
A). Une fonction est développée dans l'interface d'observation permettant de trouver et de charger

automatiquement les signaux physiologiques.

La matrice de données (11 clones) des capteurs physiologiques de Philips (Figure 5-29. B) est
enregistrée dans un fichier .log nommé¢ en fonction de 1'heure d'acquisition (YYYYMMIJHHMMSS).
Le fichier de signal physiologique correspondant peut étre trouvé par le temps d'acquisition de la
séquence actuelle. II est a noter que 1'heure indiquée dans le nom du fichier de signaux physiologiques

est généralement antérieure d'environ 59s a 1'heure d'acquisition de la séquence (Figure 5-30).

viraw v2raw vl v2 ppu resp g BY gz mark2
A 12 -409 -2268 -252 575 -383 210

7 1 0 0
9 12 3 1 -428 -2310 -654 373 -919 0 210
6 10 4 2 -428 -2352 -551 -187 -1737 0 210
1 6 4 2 -428 -2352 -18 -544 -1613 0 210
0 3 3 1 -428 -2352 296 -320 -1604 0 210
“j! 0 0 2 0 -428 -2352 70 255 -1642 0 210
¥, 0 0 1 -2 -459 -2310 -340 584 -657 0 210
0 0 0 -4 -459 -2268 -237 295 2200 0 210
0 0 0 -5 -459 -2268 288 -314 4019 0 210
0 0 0 -5 -459 -2268 625 -616 2591 0 210

Figure 5-29 Les capteurs respiratoires (A) et les formats de données qu'ils enregistrent (B). Nous extrayons les données
des colonnes « ppu » et « resp » (cadre rouge) en tant que signal de pouls et signaux respiratoires. Lorsque la mark (cadre
bleu) est a 10, elle indique le début de I'enregistrement et a 20, elle indique la fin de l'enregistrement.
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Figure 5-30 L'heure dans le nom du fichier du signal physiologique est 59s plus tot que 1'heure d'acquisition de la
séquence.

Apres la lecture du fichier, le signal du flux artériel et le signal respiratoire peuvent étre extraits (Figure
5-31 A & B). Le point de départ et le point final de 1'acquisition peuvent étre déterminés sur la base de
la colonne de marqueurs. Il est important de noter qu'il y a un délai (Figure 5-31 Zone verte) dans
I'instrument IRM apres avoir cliqué sur le bouton d'acquisition, donc si les points de début et de fin
dans la colonne de marqueurs sont utilisés directement, trop de données seront extraites. Comme les

points de fin de I'IRM et du capteur sont synchronisés, 1'algorithme du logiciel trouve d'abord le point
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de fin, puis remonte jusqu'au vrai point de départ (Figure 5-31 Zone orange) en se basant sur la

fréquence d'échantillonnage du capteur (500 Hz).

Signal du flux artériel

I

Signal de respiration

Marqueurs de début et de fin
S

.s.-nn......a..n.......n..;.......nl

Figure 5-31 Le signal de flux artériel, de respiration et de marques. La zone rose est le véritable intervalle de début et de
fin d'acquisition de I'IRM. La zone verte est le délai d'acquisition de I'IRM.

Apres l'extraction des signaux, les points d'échantillonnage des deux signaux sont réduits au méme
nombre que les images de I'EPI-CP, puis stockés dans la liste des signaux pour compléter le chargement

du signal physiologique.

Les signaux physiologiques peuvent enrichir la dimensionnalit¢ de nos observations. Le signal
respiratoire est également la clé pour définir les intervalles des différents états respiratoires et est

nécessaire pour les études ultérieures visant a quantifier I'effet de la respiration sur la circulation.

5.3.4. Normaliser et afficher le second signal

Afficher deux signaux simultanément nous permet de les comparer visuellement. Le logiciel peut
calculer automatiquement les parametres normalisés Deplace Y et Zoom Y du second signal o_plot2
pour l'afficher dans la fenétre avec le signal principal o_plot. Comme les valeurs en abscisse des deux
signaux sont les mémes, nous ne considérons ici que les valeurs en ordonnée correspondant aux deux
signaux. Les valeurs Deplace Y et Zoom_Y sont d'abord calculées par I’Equation 5-19 et I’Equation

5-20, puis le nouveau o_plot2’ i est obtenu par I’Equation 5-21.

Equation 5-19 Deplace_ Y = o_plot — o_plot2
13’121)\(1 o_plot_i—1<rr_1<irl}l o_plot_i
Equation 5-20 ZoomY = —=F =P -
max o_plot2_i— min o_plot2_i
1<i<Np 1<i<Np
Equation 5-21 o_plot2'_i = (o_plot2_i — 0p1pr) - Zoom_Y + Deplace Y
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L’o plot2’ iestlai-¢éme valeur en ordonnée de o_plot2’ et N, est le nombre de points de o _plot2’. Le
second signal normalisé o plot2 ‘est ensuite assigné au nouvel objet o_plot2 qui sera affiché dans la

fenétre d'observation avec le o_plot. La position du second signal peut étre encore optimisée en ajustant

manuellement les deux parametres de normalisation (Figure 5-32).
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Figure 5-32 Le débit du LCS est affiché simultanément avec le signal respiratoire normalisé.

5.3.5. Conclusion

Cette interface d'observation, développée selon une approche orientée objet, est bien adaptée a nos
exigences en maticre d'analyse des signaux d'EPI-CP. Des fonctionnalités interactives supplémentaires

ont été ajoutées et la convivialité a également €té¢ améliorée. Sa structure modulaire permet également
d'étendre plus facilement ses fonctionnalités a I'avenir.

5.4. Interface de traitement du signal fréequentiel

Pour les signaux contenant des centaines ou des milliers d'échantillons, il n'est pas suffisant d'effectuer
uniquement une analyse dans le domaine temporel. C'est pourquoi une interface pour l'analyse et le
traitement du signal dans le domaine fréquentiel a été développée dans la version 2.0. Cette interface
peut étre liée a l'interface d'observation pour enrichir les fonctions de traitement du signal et les
dimensions d'observation du signal. Le fonctionnement détaillé se trouve au (V-2.b). Cette section ne

donne qu'une breve introduction aux principaux algorithmes fonctionnels.

e Affichage du signal en domaine fréquentiel

Effectuez une transformation FFT pour le signal sélectionné dans la fenétre d'observation, puis affichez
'amplitude du signal FFT FFT original dans la fenétre FFent 1. Vous pouvez également controler la
barre de début et la barre de fin a utiliser comme marqueurs dans la fenétre (Fonction 5-7). FFent 1

affichera les informations relatives a la position de ces barres dans la fenétre (Figure 5-33).
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Figure 5-33 Signal d'amplitude de FFT original dans la fenétre FFent 1. Les barres rouges sont la barre de départ et la
barre d'arrivée, et leurs coordonnées sont indiquées en haut a droite de la fenétre.

e (Création de filtres

Un filtre passe-bande ou coupe-bande peut étre créé en utilisant la barre de début et la barre de fin. Le
signal filtré est stocké dans la FFT traite, et ce processus peut étre répété plusieurs fois (Fonction 5-8).
Enfin, le signal Signal traite est obtenu par transformation FFT inverse de la FFT traite et stocké
dans la liste des signaux de l'interface d'observation (Fonction 5-9) pour une observation et une analyse

ultérieure (Figure 5-34).
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Figure 5-34 Signal original et signal filtré du débit du LCS

Le pseudo-code du programme principal dans cette interface est le suivant :
Fonction 5-7

Début Affiche FFent 1 (Signal original)

FFT original = FFT(Signal_original) ; Nombre complexe
; Calculer les données de 1'axe X du signal FFT
FFT X = (1/Temp_acquisition) * Arrays(0 :Np/2) ; Np est le nombre de image

Bar Depart = DefiniParutilisateur () ; Le valeur des curseurs

Bar Fin = DefiniParutilisateur ()

ShowText (FFT X[Bar Depart], FFT X[Bar Fin])
FFent 1 ShowPlot (FFT X [1 :*], abs(FFT original[l : Np/2]))
Fin
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Fonction 5-8

Début Filtrage (Statuts)
Complex FFT original
Complex FFT Traite
Flot FFT X

Bar Depart = DefiniParutilisateur () ; Le valeur des curseurs

Bar Fin = DefiniParutilisateur ()

Si Statuts = ‘Passbandd’
FFT Traite[Bar Depart : Bar Fin] = FFT original[Bar Depart : Bar Fin]
Si Statuts = ‘Coupebande’
FFT Traite[Bar Depart : Bar Fin] =0
FFent 2 ShowPlot (FFT X [1: *], abs (FFT Traite[1: Np/2]))
Fin

Fonction 5-9

Début Générer Signal Traite (Status)
Complex FFT original

Complex FFT Traite

Flot FFT X

Si Statuts = ‘Avec f0°; Conserver ou non la composante DC
FFT Traite[0] = FFT original[0]

Si Statuts = ‘Nonf0’
FFT Traite[0] =0

Signial Traite = \FFT(FFT Traite)

Signal List.add (Signial Traite) ; Sauvegarder le signal traité

Fin

A l'aide de cet outil d'analyse du domaine fréquentiel, nous pouvons effectuer des analyses simples du

domaine fréquentiel du signal, ou réaliser des opérations de filtrage simples (Figure 5-35).
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Composantes du débit du LCS dans l'intervalle de fréquence respiratoire
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Figure 5-35 Un exemple d'extraction de la composante de fréquence respiratoire du flux LCS. Signal dans les domaines
temporel et fréquentiel de la respiration (A). Signal dans les domaines temporel et fréquentiel du débit du LCS(B), et
composantes du débit du LCS dans l'intervalle de fréquence respiratoire (C) (ligne rouge).

5.5.  Algorithme de reconstruction du signal EPI-CP

Le signal de débit extrait par EPI-CP contient plusieurs cycles cardiaques. Pour pouvoir mieux
comparer avec le signal de débit moyen des cycles cardiaques de CINE-CP, nous devons reconstruire
le signal de débit de EPI-CP sous une forme similaire a celle de CINE-CP.

L'algorithme du logiciel comprend deux étapes principales : premiérement, le signal de débit continu
est segmenté en plusieurs courbes de débit du cycle cardiaque (CDCC) indépendantes ; deuxiémement,
ces courbes ont été interpolées en 32 points d'échantillonnage a 1'aide d'un algorithme d'interpolation

spline et reconstruites en une courbe de débit moyen.

5.5.1. Extraction des CDCC indépendants automatiquement

L’objectif est de segmenter le signal continu en plusieurs courbes de débit du cycle cardiaque (CDCC)
et mettre le CDCC comme ¢élément de base du signal de débit. De cette facon, cela sera tres pratique
ensuite pour la reconstitution du CDCC moyen ainsi que pour 1'étude de I'effet de la respiration sur la

circulation.

En analysant le signal du débit dans le domaine des fréquences, le logiciel détermine la fréquence
cardiaque, puis calcule le nombre de points d'échantillonnage contenus dans un CDCC en utilisant la
fréquence d'échantillonnage. Pour exclure 'effet des arythmies, le logiciel trouve le point maximum
ou minimum de l'intervalle avant et apres le nombre de points d'échantillonnage a utiliser comme point
de segmentation du CDCC (Figure 5-36) (Fonction 5-10).
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Figure 5-36 Processus de définition des points de segmentation du CDCC. La fléche violette représente la longueur du
pas de saut, 'ombrage orange est l'intervalle pour trouver les valeurs extrémes.

Les CDCC sont extraits a travers ces points de segmentation, et chaque CDCC contient un grand
nombre de parametres, tels que la durée de ce cycle cardiaque, le débit moyen, le stroke volume,

I'amplitude, etc. le pseudo-code de cette procédure est le suivant :
Fonction 5-10

Début Générer List Point segment ()

Flot Signal Debit

Flot Signal Debit X ; Valeur de I'axe X du signal Débit
Flot FFT X;

Entier List pointS ; List de point segmentation

Position_max = where (abs (FFT (Signal Debit)) = Max) ; Trouver la position du maximale
f Car = FFT X[Position_max] ; Définir la fréquence cardiaque
; Définir le nombre de points d'échantillonnage du CDCC
N _echon = (1/f Car) * (Np / Temp_acquisition) ; Np : Nombre de images
List_pointS [1] = Where (Signal _Debit[0 : N_echon] = Min) ;Trouver la premiére valeur minimale
Point_Curr = List_pointS [0] ; Point médian de l'intervalle de recherche actuel
; Itérer sur le signal pour trouver tous les points de segmentations et les remplir a la liste.
Faire alors que Point_Curr > Np
New_ Point = Where (Signal Debit[Point Curr- N_echon/2 : Point Curr+N_echon/2] = Min)
Point_Curr = New_Point + N_echon
List _pointS = [List_pointS, New Point]
; Afficher ces points de segmentation dans la fenétre d'observation
o_Symbol List ->DefinirData(Signal _Debit X[List pointS], Signal Debit[List pointS])

0_Vue->add(O_Symbol List)
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Affichage (o Vue)
Fin

Fonction 5-11

Début Générer Matrix CDCC ()

Flot Signal Debit

Flot Signal Debit X ; Valeur de I'axe X du signal Débit
Entier List _pointS ; List de point segmentation

Structures Mtrix_ CDCC ; Matrix of CDCCs, each containing multiple parameters

Pouri=1 jusqu’ai=Nomber point(List pointS)
P1 = List pointS[i] ; Le point de départ
P2 = List pointS[i+1] ; Le point de fin
CDCC.data= Signal Debit[Pl: P2]
CDCC.debitM = Moyenne (CDCC.data) ; Débit moyen pour cette CDCC
CDCC.Period = Signal _Debit X[P2]- Signal Debit X[P1]; Période pour cette CDCC
CDCC.Location = Signal Debit X[P1] + CDCC.Period/2 ; Location pour cette CDCC
CDCC.Max = Max(CDCC.data)
CDCC.Min = Min(CDCC.data)
CDCC.Amplitude = Max(CDCC.data) - Min(CDCC.data)
CDCC.StrokeVolume = CDCC.debitM* CDCC.Period ; Stroke Volume pour cette CDCC

Mtrix CDCC = [Mtrix CDCC, CDCC]

Return (Mtrix_CDCC)
Fin

En cas d'erreurs dans les emplacements des points de segmentation définis automatiquement, le

logiciel peut prendre en charge la modification manuelle dans I'interface d'observation (Fonction 5-12).

Fonction 5-12
Début AjouSupri_Point_coup ()

Entier List _pointS ; List de point segmentation
Entier Numero_TrackBall ; L.ocation de TrackBall

Si Numero_TrackBall € List_pointS
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List _pointS->supprimer (Numero_ TrackBall)
Sinon

List_pointS->add (Numero_TrackBall)

Générer Matrix CDCC ()

; Afficher ces points de segmentation dans la fenétre d'observation

o_Symbol List ->DefinirData(Signal Debit X[List pointS], Signal Debit[List pointS])
o _Vue->add(O_Symbol List)

Affichage (o Vue)

Fin

Nous pouvons observer chaque CDCC dans l'interface de traitement du signal et ses parameétres seront

affichés sous la fenétre (Figure 5-37).

1stAlgo | Display | SumCycle
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Time :[6.53.7.29] During:0.7670 Sec
Value:[-1148,-1697] Volume: 456(+) 289 122(-)

Mean: 185

Mean v _I:[: Dfinir by Respi | | Dfinir by Respi2 || Save

Figure 5-37 Affichage du neuviéme CDCC dans la fenétre, ainsi que les paramétres de ce CDCC sous la fenétre
5.5.2.  Reconstruction du CDCC moyen

Apres avoir créé la matrice de CDCC, nous pouvons commencer a reconstruire le CDCC moyen. Le
processus est relativement simple, d'abord le CDCC est interpolé en 32 points d'échantillonnage, ce
qui facilite la comparaison avec la courbe de débit du CINE-CP. Ensuite, les points correspondants de
tous les CDCC dans l'intervalle (ici tout le temps d'échantillonnage) sont moyennés pour obtenir le
CDCC moyen reconstruit, qui a aussi 32 valeurs d'écart type correspondantes pour enrichir l'analyse

par la suite (Fonction 5-13).
Fonction 5-13
Début Générer Moyen CDCC (Interval = All)

Structures Mtrix CDCC
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Structures Moyen CDCC

Pouri=1 jusqu’ai=Nomber point(Mtrix CDCC) ;
St Mtrix CDCCJi].Position € Interval ; Détecter si ce CDCC est dans l'intervalle
Temp Courb = Interpl(Mtrix CDCC[i].data,32); Interpolation du CDCC a 32 points
d'échantillonnage
Moyen_CDCC.List_period[i] = Mtrix_ CDCC[i].period
Pourj=1 jusqu’aj=32
Moyen CDCC.Datafj]=[ Moyen CDCC.Datalj], Mtrix CDCC[i].Datafj]]

Pouri=1jusqu’ai=32 ; Définir la courbe de débit moyen et I'écart-type du CDCC Moyenne
Moyen_CDCC.Courbe[i] = Moyenne (Moyen CDCC.Data[i])
Moyen CDCC.Courbe EcarTyp[i] = EcarType(Moyen CDCC.Data[i])

Moyen CDCC.Period = Moyenne(Moyen CDCC.List_period)
Affiche(Moyen CDCC)
Fin

Le CDCC moyen peut également étre observé dans la fenétre de l'interface de traitement du signal
lorsque la reconstruction est terminée (Figure 5-38). Les parametres détaillés supplémentaires

concernant le CDCC moyen sont enregistrés dans un fichier texte (VII-2).

=

Time :[ 0.0.820] During:0.820 Sec Mean: -10
Value:[-1506, 1235] Volume: 284(+) 268 252(-)

Figure 5-38 CDCC moyen (courbe rouge), les points blancs dans la fenétre indiquent la distribution des points
d'échantillonnage du CDCC utilisés pour la reconstruction.

A ce stade, nous pouvons reconstruire la courbe de débit EPI-CP dans le méme format que celle de
CINE-CP, ce qui non seulement simplifie la comparaison, mais fournit également des informations
plus dimensionnelles sur la courbe de débit. Cet algorithme de reconstruction peut également fournir
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une aide lors de la quantification ultérieure de 1'effet de la respiration sur la circulation.

5.6. Quantifier I'effet de la respiration sur la circulation

La quantification de I'effet de la respiration sur le systéme circulatoire est notre objectif ultime. L'idée
principale de la quantification est de reconstruire le CDCC dans différents états respiratoires, puis de
les comparer. L'algorithme de quantification est divisé en deux étapes majeures, définissant d'abord
les intervalles inspiratoires et expiratoires a 1'aide du signal respiratoire, puis générant le CDCC
inspiratoire moyen et le CDCC expiratoire moyen a l'aide de 1'algorithme de reconstruction du CDCC.
Cette section se concentre sur les deux algorithmes de quantification qui ont été développés dans la
version 2.0, et sur un algorithme d'analyse de quantification encore optimisé bas¢ sur le deuxieme

algorithme de quantification.

e Algorithme de quantification basé sur l'intervalle avant et aprés le point polaire du signal
respiratoire pour définir 1'état respiratoire.

e Algorithme de quantification basé sur la dérivée de premier ordre de la courbe respiratoire pour
définir 1'état respiratoire.

e Optimisation du second algorithme par 1'ajout de la variable de délai de l'intervalle de

respiration.
5.6.1. Algorithme de quantification I - Point polaire

Puisque nous avons terminé 1'algorithme de reconstruction CDCC moyen. Par conséquent, nous nous
concentrons ici uniquement sur la question de savoir comment définir les différents intervalles d'état
respiratoire. La ceinture respiratoire €tant un capteur piézoélectrique, 1'axe Y du signal respiratoire
représente la pression. Généralement, on définit l'intervalle entre la pression minimale et la pression
maximale comme l'intervalle inspiratoire et inversement comme l'intervalle expiratoire (Lloyd et al.,
2020). Par conséquent, trouver le point polaire du signal respiratoire est la premiére étape pour définir

l'intervalle expiratoire de l'intervalle inspiratoire.

En parcourant les points d'échantillonnage du signal respiratoire, le logiciel détermine s'il s'agit de
points polaires et les enregistre dans la liste des positions maximales List Max et la liste des positions

minimales List Min (Figure 5-39).
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Besoin = ‘Vide’
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S_Respi[i] = Max(S_Respi[i-5:i+5])

And
Besoin # ‘Min’

Oui Besoin = ‘Min’
u/I.iste_l\/lax.add(y/ >

S_Respi[i] = Min(S_Respi[i-5:i+5])

And
Besoin # ‘Max’

Oui /. . . /Besoin=‘IV|ax’
Llste_Mln.add(l)/ >

Figure 5-39 Schéma pour la création de la liste des valeurs maximales et de la liste des valeurs minimales. S Respi/i]
désigne la i-éme valeur de l'axe Y du signal respiratoire.

Dans l'interface de cet algorithme, les utilisateurs peuvent lisser le signal respiratoire, définir les
positions de début et de fin de l'analyse, et ajuster manuellement les points maximum et minimum. Le

fonctionnement détaillé se trouve au (V-2.d) et ne sera pas trop décrit ici.

En utilisant la List Max et la List Min, les intervalles inspiratoires Interval Inspi et expiratoires

Interval Expi peuvent étre obtenus par Fonction 5-14.
Fonction 5-14
Début Générer Interval Respi ()

Entier List Max ; List Min
Flot SRespi X ; Valeur de 1'axe X de signal respiratoire

Percentage = DefiniParutilisateur () ; Les parametres valeur % pour calculer les intervalles respiratoire
Offset = DefiniParutilisateur ()
Num =1
Si List Max[0] < List Min[0] ; La premicre est une polar point Max
Num =0
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Pouri=1 jusqu’ai=Nombre element (List Min) ; Définir l'intervalle expiratoire
Cote_gauche= (SRespi_X[List Min[i]]- SRespi X[List Max[i-Num]]) * (Percentage- Offset)
Cote Droit= (SRespi X[List Max[i+1-Num]]- SRespi X[List Min[i]]) * (Percentage- Offset)
Liste Expi.add ([SRespi_X[List Min[i]]-Cote_gauche, SRespi_X[List Min[i]]+Cote_Droit])

Pouri=1 jusqu’ai=Nombre element (List Max) ; Définir l'intervalle inspiratoire
Cote_gauche= (SRespi X[List Max[i]]- SRespi X[List Min[i-1+Num]]) * (Percentage- Offset)
Cote Droit= (SRespi_ X[List Min[i+Num]]- SRespi X[List Max[i]]) * (Percentage- Offset)
Liste Expi.add ([SRespi_X[List Max/[i]]-Cote_gauche, SRespi X[List Max[i]]+Cote Droit])

Fin

L'intervalle respiratoire peut étre décalé ou mis a 1'échelle en ajustant les deux paramétres Percentage
et Offset. Lorsque Percentage est réglé sur 50% et Offset sur -50%, nous pouvons alors situer
l'intervalle inspiratoire entre le point Min et le point Max. Pour une meilleure compréhension, la Figure

5-40 fournit une explication simplifiée de l'algorithme.

L'intervalle expiratoire quand Percentage est 50% et Offset est 0% L'intervalle expiratoire quand Percentage est 50% et Offset est -50%

X2¥2
[X1¥1] [X2,y2] ] X221

Y
I=(a-X1)x (50%+0%) I=(X2-a) % (50%-0%)

I=(a-X1) = (50%+50%) I=(X2-a) = (50%-50%) =0

Figure 5-40 Variation de l'intervalle expiratoire défini par le point [a,b] avec les changements d’ Offset.

Apres avoir défini les intervalles inspiratoires et expiratoires, on applique l'algorithme de
reconstruction Générer Moyen CDCC(Interval=List.expi et List.inspi) (Fonction 5-13) pour obtenir
le CDCC moyen de l'intervalle inspiratoire et le CDCC moyen de l'intervalle expiratoire. Le logiciel
peut fournir plusieurs parametres pour ces deux CDCC moyens afin d'enrichir notre dimension

d'analyse (Figure 5-41).
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Figure 5-41 Interface de 'algorithme 1. La fenétre (A) affichée l'intervalle inspiratoire (ligne pointillée rouge) et
l'intervalle expiratoire (ligne pointillée bleue) définis automatiquement par 'algorithme. La fenétre (B) représente le
CDCC correspondant a l'intervalle inspiratoire (rouge) et a l'intervalle expiratoire (bleu). (C) et (D) sont le CDCC
inspiratoire moyen et le CDCC expiratoire moyen, respectivement, et leurs parameétres connexes (cases rouges)

L'interface de I'algorithme nous permet de définir facilement les intervalles inspiratoires et

expiratoires et d'obtenir la CDCC moyenne correspondante.
Limitations

— Il'y abesoin de deux poles pour définir un intervalle respiratoire.
— L'ajustement du paramétre Offset modifiera la longueur des intervalles inspiratoires et

expiratoires.
5.6.2. Algorithme de quantification II - basé sur dérivée de premier ordre

Le processus inspiratoire peut étre considéré comme un processus d'augmentation de la pression dans
le capteur respiratoire et le processus expiratoire comme un processus de diminution de la pression.
Par conséquent, la dérivée de premier ordre du signal respiratoire peut étre utilisée pour classer tous
les points d'échantillonnage dans les intervalles respiratoires correspondants. Deuxiemement, afin de
résoudre le probléme de la longueur des intervalles respiratoires qui n'est pas fixe, dans 1'Algorithme
IT, un parametre de délai est utilisé pour contrdler le décalage des intervalles respiratoires, évitant de

mettre a I'échelle.
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Le signal § Respi’ est obtenu en prenant la dérivée de S Respi. L'intervalle ou le signal S Respi’ est

supérieur a 0 est l'intervalle inspiratoire et l'intervalle ou il est inférieur a 0 est l'intervalle expiratoire

(Figure 5-42).

S_Respi

T

F Stop ' " S_Respi’

IIlllIII

0 5 10 15 20 25

Figure 5-42 Le signal S Respi’ a été utilisé pour trouver les intervalles inspiratoires et expiratoires, et les points polaires

(S_Respi'=0) ont été affichés dans le signal S_Respi avec des étoiles rouges et bleues. La fenétre du bas montre

l'intervalle inspiratoire (rouge) et l'intervalle expiratoire (bleu).

Cette méthode permet de définir non seulement les intervalles inspiratoires et expiratoires, mais aussi

les moments ou I'échange d'air n'est pas significatif, comme la fin de l'expiration au début de

l'inspiration et la fin de l'inspiration au début de I'expiration. Ces deux états, que nous appelons

inspiration bloquée et expiration bloquée, sont représentés dans le signal S Respi’ par des valeurs

absolues relativement faibles. Nous extrayons donc ces deux intervalles en réglant deux seuils

(Seuil _Up ; Seuil Bas) dans le signal S Respi’. Tous les points d'échantillonnage i (i=1, 2, ...,3) sont

définis a 1'état respiratoire correspondant par Equation 5-22.

Equation 5-22

"Inspiration”, S_Resp_i' > Seuil_Up
"Inspi_bloq", Seuil_Bas < S_Resp_i' < Seuil Up et S_Respi >0
"Expi_bloq", Seuil Bas < S_Resp_i' < Seuil Up et S_Respi <0
"Expiration", S_Resp_i' < Seuil_Bas

Etati =

L'interface de l'algorithme affiche les différents intervalles d'état respiratoire dans la fenétre. Le point

de départ de chaque état respiratoire est marqué dans le signal S Respi, et le CDCC change de couleur

en fonction de l'intervalle d'état respiratoire ou il se situe (Figure 5-43).
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Figure 5-43 Les points de départ des différents états respiratoires sont marqués par des couleurs différentes dans le signal
S Respi (A). Signal S Respi’ et Seuil Up (rouge) et Seuil Bas (bleu) (B). Différents intervalles d'état respiratoire (C).
Le CDCC affiche différentes couleurs en fonction de 1'état respiratoire ou il se trouve(D).

Néanmoins, quelquefois les deux courbes (CDCC & respiration) ont un déphasage, ou on peut
¢galement dire qu'il y a un retard dans l'effet de la respiration sur la circulation cérébrale. Pour cette
raison nous avons ajouté la possibilité de séparer la courbe CDCC et I’intervalle de respiration en
utilisant un nouveau parametre de délai. L'intervalle respiratoire peut alors étre déplacé en ajustant le

parametre de délai, et la longueur de chaque intervalle respiratoire est alors fixé (Figure 5-44).
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Figure 5-44 Intervalles respiratoires et positions correspondantes du CDCC a différents délais

Les CDCC dans les différents intervalles respiratoires sont reconstruits comme CDCC moyens par la
fonction Générer Moyen CDCC (Interval Respiration) (Fonction 5-13) et affichés dans le panneau
des résultats sur le coté droit de l'interface. De plus, plusieurs parameétres de chaque CDCC moyen
sont affichés dans la fenétre d'information attachée, qui peut €tre copiée et utilisée directement. Les
données peuvent également étre enregistrées dans un fichier texte en cliquant sur le bouton

Sauvegarder (Figure 5-45).
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Figure 5-45 L'interface de 1'algorithme II . Le CDCC moyen pour chaque intervalle respiratoire et ses paramétres sont
affichés (cadre rouge) dans le panneau des résultats sur le c6té droit, et ces paramétres peuvent étre enregistrés dans un
fichier texte en utilisant le bouton sauvegarder (cadre bleu).

Cet algorithme nous permet de définir plus de types d'états respiratoires. Et avec le parametre de délai,

il est possible de déplacer l'intervalle respiratoire sans changer la longueur de l'intervalle respiratoire.

5.6.3. Optimisation de I'algorithme II , analyse automatique des délais.

Si I'inspiration et 1'expiration ont un effet sur la courbe de débit, cet effet a probablement lieu avec un
certain délai. Par exemple, un effet avec un délai égal a demi-période du cycle respiratoire, si nous
reconstruisons directement le CDCC moyen en utilisant les intervalles inspiratoires et expiratoires sans
aucun délai, alors le CDCC inspiratoire et le CDCC expiratoire ne reflétent peut-étre pas 'effet de la
respiration sur la courbe de débit. Par conséquent, nous devons ajuster le délai pour trouver le moment
de la différence maximale entre le CDCC inspiratoire et le CDCC expiratoire, mais l'ajustement
manuel de la référence prendrait beaucoup de temps. Le deuxiéme point important est que méme si
nous trouvons le point de délai qui provoque la plus grande différence de ces deux CDCC moyens,
nous ne pouvons pas dire si cette différence est influencée par la respiration ou simplement par des

fluctuations aléatoires du débit.

Pour résoudre ces deux problémes, nous avons optimisé 1'Algorithme 2. Une nouvelle fonction a été
ajoutée pour permettre d'effectuer automatiquement un calcul itératif de 6001 points (-3s :0.01s :+3s)
de délai afin d'obtenir une courbe d'impact respiratoire avec le délai comme variable indépendante et

un des parametres du CDCC moyen comme variable dépendante (Fonction 5-15).
Fonction 5-15

Début Delai Analys (Parmeter, Type_Respi)
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Caracteres Parmeter
Caracteres Type Respi
Flot Courbe_ RespiEffec ; La courbe d'impact respiratoire finale générée [delai,Y |

Y’ = Parameter ; 1l peut s'agir du débit moyen, de I'amplitude, de la période et du stroke volume.

Interval = get Interval(Type Respi) ; Il peut s'agir de la intervalle inspiration, expiration, etc.

Pouri=1 jusqu’ai= 6001
delai =1/1000 -3
Interval = Interval + delai
Moyen CDCC = Générer Moyen CDCC (Interval) ; Fonction 5-13 Générer un CDCC moyen
Courbe _RespiEffec [i,i] = [delai, Moyen CDCC.Y] ; Génération de courbes délai et paramétre Y

Affichage (Courbe RespiLffec)
Fin
Cette courbe nous permet de trouver facilement le délai de chaque paramétre ou avoir le maximum de

différence entre le CDCC moyen inspiratoire et le CDCC moyen expiratoire (Figure 3-1).
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Figure 5-46 Les courbes d'impact respiratoire pour le débit du CDCC moyen inspiratoire (cadre rouge en haut) et le débit
moyen du CDCC moyen expiratoire (cadre rouge en bas) sont générées automatiquement en cliquant sur le bouton
‘Mean Flow’ (cadre bleu). Les paramétres des deux courbes peuvent étre copiés directement dans la fenétre d'information
sur le coté droit (cadre vert).

Nous pouvons utiliser le pourcentage ou différence de la valeur Y de la courbe d'influence expiratoire
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et de la valeur Y de la courbe d'influence inspiratoire comme une nouvelle valeur Y de la courbe
d'influence respiratoire, combinant donc les deux courbes en une seule et simplifiant davantage les
données d'analyse. A partir de cet exemple de la Figure 5-47, nous pouvons voir que la valeur de 1'axe
Y représente la différence entre les paramétres du CDCC moyen de I'expiration et du CDCC moyen
de l'inspiration. Avec un délai d'environ -1 seconde, le débit moyen et le stroke volume présentent la
plus grande différence. Et avec un délai de 0,8-0,9 seconde, la période et 'amplitude ont la différence
maximale. Le stroke volume est plus influencé par le débit moyen, et I'amplitude est positivement lic¢e
a la période. Nous pouvons ensuite régler le délai a -1s et a 0,85s pour étudier 'effet de la respiration

sur le débit moyen, le stroke volume, la période et I'amplitude des CCCDs (Figure 5-48).
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Figure 5-47 Des courbes d'impact respiratoire (a été lissées a 61 points d'échantillonnage) ont été réalisées avec le délai
comme variable indépendante et la différence entre les paramétres du CDCC expiratoire moyen et les paramétres du
CDCC inspiratoire moyen comme variable dépendante. Les quatre paramétres sont le débit moyen (A), la période (B), le
stroke volume (C) et I'amplitude (D). La ligne pointillée du graphique indique la durée d'un cycle respiratoire moyen.
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Figure 5-48 Comparaison du CDCC moyen inspiratoire et du CDCC moyen expiratoire avec un délai de -1s (A) et 0,85s
(B). Le cadre bleu montre le paramétre CDCC moyen expiratoire et le cadre rouge montre le paramétre CDCC moyen
inspiratoire. La ligne d'erreur est I'écart type des points correspondants des CDCCs.

5.7. Conclusion

Nous avons terminé le développement de la version 2.0, jusqu'a présent, ce logiciel nous permet de
compléter le post-traitement de I'EPI-CP trés facilement et efficacement pour étudier 1'effet de la

respiration sur la circulation cérébrale.

Les deux algorithmes de segmentation dynamique nous permettent d'obtenir les parameétres de
déformation et de déplacement des vaisseaux. L'algorithme CF_Auto permet une segmentation statique

plus rapide et plus précise des vaisseaux et du LCS.
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L'algorithme de calibration entiérement automatisé nous permet de définir la région de tissu
stationnaire plus facilement, de maniére stable et précise, sans avoir besoin de connaissances

anatomiques spécialisées ou d'expérience en traitement d'images.

En tant que noyau des données du logiciel et de l'interaction avec l'utilisateur, l'interface d'observation
fournit de puissantes fonctions d'observation et permet a 'utilisateur d'analyser le signal de maniére
plus pratique. Il peut également interagir avec l'interface de traitement du signal et l'interface de
segmentation de l'image. Toutes les étapes du post-traitement EPI-CP sont unifiées, ce qui améliore

grandement l'efficacité du post-traitement.

La segmentation du signal de débit continu en plusieurs CDCC comme la plus petite unité d'analyse
est une caractéristique de ce logiciel. L'algorithme de reconstruction des CDCC peut dimensionner
davantage les données, réduisant la difficulté de I'analyse des données et facilitant la comparaison avec

CINE-CP. Il peut également étre utilisé pour 1’étude de la quantification de I'impact respiratoire.

Le logiciel a été développé avec deux interfaces pour quantifier I'effet de la respiration sur le débit
sanguin/LCS. En particulier, la deuxiéme interface permet de définir treés facilement et rapidement des
intervalles respiratoires et de générer des CDCC moyens respiratoires. De plus, les courbes d'effet
respiratoire générées par la fonction d'analyse a délai automatique permettent d'observer plus
visuellement I'effet de la respiration sur les différents parametres du débit sanguin/LCS. Cette nouvelle
méthode d'analyse présente un potentiel dans le domaine de la quantification de 1'effet de la respiration

sur le débit sanguin/LCS.

Pour les autres fonctions qui ne sont pas présentées, vous pouvez trouver les méthodes d'utilisation

dans le manuel d'utilisation.

En résumé, la version 2.0 répond treés bien a nos besoins de post-traitement d'EPI-CP et fournit une
interface puissante pour quantifier les effets de la respiration. La section du code du logiciel est tres

bien organisée et constitue une bonne base pour I'optimisation ultérieure du logiciel.
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Chapitre 6.  Application in vivo de I'EPI-CP et étude de
I'effet de la respiration spontanée sur les arteres cérébrales

Dans ce chapitre, I'application de la version 2.0 pour les études in vivo sera présentée. Les capacités
de la version 2.0 sont démontrées en montrant le processus de post-traitement d'EPI-CP, en le
comparant a CINE-CP pour valider la précision d'EPI-CP et en quantifiant I'effet de la respiration sur
le débit sanguin. De plus, pour augmenter la difficulté de la quantification, nous avons directement

choisi de quantifier 1'effet de la respiration spontanée sur le débit sanguin artériel cérébral.

6.1. Introduction

La quantification du débit sanguin cérébral est essentielle pour comprendre la physiopathologie et la
progression des maladies cérébro-vasculaires (Bronzwaer et al., 2014). Depuis la premiére utilisation
de CINE-CP dans des applications cliniques dans les années 1980 (Nayler et al., 1986), elle constitue
un outil important pour quantifier le débit sanguin cérébro-vasculaire et la circulation du LCS et est
largement utilisée dans la pratique clinique (BALEDENT et al., 2018; Balédent, Henry-Feugeas, C, et
al., 2001; Korbecki et al., 2019; Liu et al., 2019; Nayler et al., 1986; Pelc et al., 1991; Wahlin et al.,
2012). Des données récentes suggerent que le LCS est également influencé par la respiration (Aktas et
al., 2019a; Chen et al., 2015; Daouk et al., 2017; Klose et al., 2000). La variabilité du débit sanguin
cérébral, la variabilité du volume de l'attaque et la variabilité de la fréquence cardiaque ont un grand
potentiel dans la recherche clinique et le diagnostic des maladies cérébro-vasculaires (Hopper et al.,
2006; Ogoh, 2019). Cependant, il n'y a actuellement aucun accord sur la fagon dont la respiration
affecte ces parameétres (Bronzwaer et al. 2014 ; Mascarenhas et al. 2012 ; Mokri 2001). Par conséquent,
comprendre comment la respiration affecte la circulation du flux sanguin cérébral peut nous aider a
mieux comprendre les mécanismes de l'oscillation du LCS et également contribuer a fournir une
référence précieuse pour le diagnostic clinique des maladies cérébro-vasculaires et LCS (Schroth &
Klose, 1992).

Malheureusement, le CINE-CP ne peut pas étre utilisé pour quantifier 1'effet de la respiration sur le
débit sanguin en raison de sa résolution temporelle limitée (Pelc et al., 1991). Avec l'aide du gating
cardiaque, le CINE-CP utilise plusieurs cycles cardiaques pour compléter I'acquisition d'une image de
contraste de phase afin de représenter le débit sanguin moyen dans une phase du cycle cardiaque. Par
conséquent, la séquence CINE-CP finale ne peut fournir qu'un seul cycle cardiaque moyen pendant

l'acquisition.

Récemment, EPI-CP permet de coder un espace k (2.1.4) complet a 1'aide d'une seule ou de quelques
impulsions d'excitation, cela rend sa vitesse d'imagerie tres rapide. Grace a sa vitesse d'imagerie rapide
(80 ms/image possible), et comme il ne nécessite pas de gating cardiaque permet une imagerie « en

temps réel » sans l'influence des arythmies ou des mouvements. Récemment, EPI-CP commence a étre
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utilisée dans la recherche dans ce domaine (Aktas et al. 2019). Cependant, la plupart des études portent
sur 'effet de la respiration sur le LCS. Et la plupart de ces études ont utilisé la respiration profonde ou
la toux pour observer l'influence (Aktas et al., 2019a; Dreha-Kulaczewski et al., 2018; Lloyd et al.,
2020; Yildiz et al., 2017). En raison du petit diametre des vaisseaux cérébraux, de la grande variabilité
des formes d'onde de débit et du fait que les arteéres sont moins affectées par la respiration que les
veines et le LCS , il est beaucoup plus difficile de quantifier 1'effet de la respiration sur les artéres
cérébrales, surtout en cas de respiration spontanée (Skytioti et al., 2017). Peu d'études avaient été
publiées auparavant sur l'effet de la respiration spontanée sur les artéres cérébrales en utilisant 'EPI-
CP.

En termes de méthodes analytiques, la plupart de ces études utilisent une analyse dans le domaine des
fréquences, par exemple en comparant le rapport de puissance des composantes respiratoires et
cardiaques. Cependant, la variabilité¢ de la fréquence respiratoire et de la fréquence cardiaque elle-
méme n'est pas prise en compte. Par exemple, une respiration stable rend la composante d'amplitude
du domaine de fréquence plus significative, tandis qu'une respiration instable augmente la largeur de
bande de fréquence de la respiration et diminue la composante d'amplitude. De plus, seule la variation
du débit peut étre observée avec cette méthode. Pour les études des artéres cérébrales, qui sont moins

affectées par la respiration spontanée, cette méthode d'analyse a recu des limitations.

Ce chapitre a deux objectifs principaux. Premiérement, valider in vivo la précision de 'EPI-CP dans
la quantification du flux sanguin artériel cérébral, en utilisant CINE-CP comme référence.
Deuxiémement, quantifier 'effet de la respiration sur le flux sanguin des artéres cérébrales en utilisant

une méthode d'analyse dans le domaine temporel.

6.2. Matériels et méthodes

6.2.1. Participants

Cette étude a fait I’objet d’une autorisation éthique apurée du comité de protection de la personne :
projet HPERPIC. Un consentement éclairé écrit a été obtenu de chaque participant avant I'lRM
approuvee par le conseil d'examen institutionnel. Cette étude était en accord avec la Déclaration

d'Helsinki et en conformité avec le comité d'éthique local.

16 participants ont été recrutés pour cette ¢tude (26 £ 5 ans (19 ~ 35 ans) ; 8 hommes). Pendant
l'acquisition EPI-CP, les signaux respiratoires de 10 participants ont été enregistrés simultanément pour
la deuxiéme partie de 1'étude. Tous les participants n'avaient aucun antécédent de maladie neurologique
ou de traumatisme de la colonne vertébrale, de maladie cérébro-vasculaires et aucune contre-indication

typique a I'IRM.
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6.2.2. Image acquisition

Tous les participants étaient en position couchée dans le scanner clinique 3T (Philips Achieva,
gradients maximaux 80 mT/m, taux d'augmentation du gradient 120 mT m™! ms™!). Une bobine de téte
a 32 canaux a été utilisée pour la détection du signal.

Une angiographie sagittale 3D en contraste de phase (TE/TR : 3 ms/5 ms ; Volume : 350x350%350
mm? ; résolution :1,5x1,5 mm?; FA : 12°) a été utilisée comme image de référence pour définir les
plans d'acquisition intracraniens et extracraniens perpendiculaires a la direction du flux sanguin
(Figure 6-1). Les deux plans d'acquisition ont ét¢ imagés avec CINE-CP et EPI-CP pour quantifier le
débit de l'artere carotide interne droite/gauche (ACID Intra & ACIG Intra) et de l'artere basilaire (AB)
dans le plan d'acquisition intracranien et le débit de I'artere carotide interne droite/gauche (ACID Extra
& ACIG _Extra) et de l'artére vertébrale droite/gauche (AVD & AVG) dans le plan d'acquisition

extracranien.

ACls_Extr.
- - / . .\.

O,

N et
AVs

Plan extracranien

Figure 6-1 Les plans d'acquisition intracranien (bleu) et extracranien (magenta) sont représentés dans l'image
angiographique (A) et le diagramme 3D (C). Image en contraste de phase du plan d'acquisition intracranien (B) utilisée
pour quantifier l'artére carotide interne droite/gauche (ACID Intra & ACIG Intra) et l'artére basilaire (AB). Image en
contraste de phase du plan d'acquisition extracranien (D) utilisée pour quantifier l'artére carotide interne droite/gauche
(ACID_Extra & ACIG_Extra) et l'artére vertébrale droite/gauche (AVD & AVG).

Les paramétres des deux séquences dans les deux plans d'acquisition sont présentés dans le Tableau
6-1. Pendant l'acquisition de CINE-CP, un pléthysmographe digital est utilisé pour synchroniser
I’acquisition et permettre ensuite une reconstruction rétrospective des images finales. Comme décrit a
la section 2.2.2. La séquence reconstruite au final une seule image moyenne représentant I’ensemble
des cycles survenus lors de 1’acquisition. Ainsi apreés environ 1 mn 30 secondes d'acquisition, toutes
les données ont été reconstruites en 32 images de contraste de phase pour représenter les changements

de débit sanguin sur un seul cycle cardiaque moyen.
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La deuxieme séquence de quantification des flux que nous avons utilisée : EPI-CP, n’a pas besoin de
synchronisation, en effet le principe de ’EPI permet d’obtenir ici avec le paramétrage proposé une
image de phase en 75 ms et ainsi de pouvoir obtenir plusieurs images de vitesses par cycles. Et
d’obtenir une observation en temps réel sur une fenétre temporelle de 30 secondes aboutissant a une

série de 400 images en contraste de phase par acquisition EPI PC.

CINE-CP EPI-CP

Intra Extra Intra Extra
VENC (mm/s) 600 600 600 600
FOV (mm2) 140140 120x120 140x140 140%x140
Resolution (mm2) 1x1 1x1 2x2 2x2
Epaisseur (mm) 2 2 4 4
Angle de bascule (degré) 30 30 10 10
EPI-factor NA NA 7 7
TE (ms) / TR (ms) 6/11 7/11 5/9 5/9
Nombre d'images 32 32 400 400
Temps d'acquisition (s) 59-115 50-98 30 30
Nombre d'images / Cycle 32 32 9-15 9-15

Tableau 6-1 Les parameétres de CINE-CP et EPI-CP. Intra indique le plan d'acquisition intracranien, Extra indique le plan
d'acquisition extracranien. VENC indique le codage de la vitesse.

Acquisition des signaux physiologiques cardiaque et respiratoires (5.3.3)

Une ceinture de surveillance respiratoire a été utilisée pour enregistrer le signal respiratoire de 10
participants. Il n'a pas ét¢ demandé a tous les participants d'effectuer une forme spécifique de

respiration et dans cette étude, il a été suppos€ que tous les participants respiraient spontanément.

Les signaux respiratoires et cardiaques étaient enregistrés dans un fichier SCAN PHYSIO et seront
ensuite utilisés rétrospectivement pour le traitement des signaux IRM et la distinction des différentes

périodes respiratoires d’inspiration et d’expiration.
6.2.3. Traitement des images

Les images de CINE-CP et EPI-CP ont été traitées avec le logiciel Flow version 2.0 (LIU et al., 2019).
Obtention des courbes temporelles de débit des artéres d’intéréts

Des images en contraste de phase sont obtenues pour les 2 arteres Carotide internes (ACI_Extra) et 2
vertébrales cervicales (AV_Extra) (Figure 6-2 cadre bleu) ainsi que pour les 2 carotides internes
(ACI intra) et le tronc basilaire (AB) de I’étage intracranien (Figure 6-2 carde rose). Le protocole de

traitement ci-dessous a été appliqué pour les CINE-CP et EPI-CP.
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Figure 6-2 Images en contraste de phase de CINE-CP (B) et EPI-CP (C) a I’étage intracranien (bleu) et extracranien
(rose).

Les images CINE-CP

— Pour chaque artére, la région d'intérét (ROI) a été définie par 1’algorithme de segmentation
semi-automatique (4.4).

— Correction éventuelle de la forme (II-1).

— Correction éventuelle de I’aliasing de vitesse (I11-2).

— Correction des effets de courants de Foucault (background correction) (I1I-1).

— Quantification du flux sur 32 points par cycle.

— Calcul automatique des paramétres clefs : débit maximum, débit minimum, débit moyen,
stroke volume, surface ...

— Enregistrement de la courbe et des paramétres caractéristiques dans un fichier (IV-2).

— Calcul du débit moyen cérébral par sommation des artéres a I’étage extracranien et intracranien
(Figure 6-3. A).

Les images EPI-CP

— Pour chaque artére, la région d'intérét (ROI) a été définie par I’algorithme de segmentation
automatique (II1-3).
— Correction éventuelle de la forme (I11-1).

— Correction éventuelle de 1’aliasing de vitesse (IV-2).

134



— Correction des effets de courants de Foucault (background correction) (IV-1).

— Découpage de tous les cycles cardiaque (V-2.c).

— Reconstruction d’un cycle cardiaque moyen avec écart type (5.5 & V-2.c).

— Calcul automatique des paramétres clefs : débit maximum, débit minimum, débit moyen,
stroke volume, surface...

— Quantification du flux sur tous les cycles et calcul de quatre parameétres : débit moyen, stroke
volume, période cardiaque et amplitude (5.6.2 & VI-2).

— Enregistrement de la courbe et des parameétres caractéristique dans un fichier (VII-2).

— Calcul du débit moyen cérébral par sommation des arteres a I’étage extracranien et intracranien
6.2.4. Traitement des données

EPI-CP versus CINE-CP

Pour évaluer la qualité de la mesure de ’EPI-CP par rapport au CINE-CP. Nous avons utilisé les
courbes moyennes de I’EPI-CP fournies par le logiciel, en nous plagant ainsi dans les mémes

conditions, de 32 points par cycle moyen (Figure 6-3).
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Figure 6-3 Exemple de quantification de ACID Extra (débit de 'artére carotide interne droite dans le plan d'acquisition
extracranien) (A) en utilisant CINE-CP et EPI-CP. Aprés 68 secondes d'acquisition, CINE-CP génére 32 images pour
représenter la courbe de débit pour un cycle cardiaque moyen de ACID Extra (B). L'EPI-CP géneére 400 images pendant
30 secondes d'acquisition pour représenter le débit en temps réel de ACID_Extra (C). L'algorithme du logiciel trouve la
valeur minimale de chaque cycle cardiaque (C) et les utilise comme "point de coupure" pour découper la courbe continue
de débit sanguin en plusieurs courbes de débit indépendantes du cycle cardiaque. Ensuite, ces courbes de débit cardiaque
individuelles sont reconstruites en une courbe de débit moyen du cycle cardiaque de la méme forme que la CINE-CP
avec 32 points d'échantillonnage (D), La barre d'erreur représente 1'écart-type de chaque point correspondant.

Les 7 flux artériels obtenus par I’EPI-CP ont été comparés a ceux obtenus sur les mémes vaisseaux au

méme niveau par la séquence CINE-CP. La comparaison s’est faite en utilisant le débit moyen et
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I’indice de pulsatilité (Equation 6-1) (Gosling & King, 1974; Schubert et al., 2015) de chaque courbe
de 32 points.

Débit Max—Débit Min
Débit Moyen

Equation 6-1 Indice de pulsatilité =

Sept arteéres qui ne présentaient pas un signal interprétable sur les acquisitions EPI-CP ont ét¢ exclues

de I’analyse.
Quantification des effets respiratoires sur les flux artériels de I’EPI-CP

Le logiciel peut définir automatiquement des intervalles inspiratoires et respiratoires en fonction du
signal physiologique respiratoire enregistré (Figure 6-4. A). Cinq a sept cycles respiratoires continus

pendant I'acquisition sont utilisés pour déterminer ces intervalles respiratoires.

Comme expliqué dans la section 5.6.3. Un délai peut exister entre 1’enregistrement et 1’effet sur les
courbes de débits. Pour évaluer cet effet le logiciel applique les intervalles respiratoires issus de

I’enregistrement du capteur physiologique avec un délai sur les courbes de flux issus de I’EPI-CP.

Afin de calculer le délai mettant le plus en avant les différences de flux entre les périodes d’inspirations
et d’expirations, pour chaque artére, nous avons fait varier ce délai de -3 a +3 secondes par pas de 0,1
seconde. On obtient alors 61 nouveaux découpages des périodes respiratoires sur la courbe de flux et
on peut observer ainsi I’évolution des quatre parameétres (débit moyen, stroke volume, période
cardiaque et amplitude) caractérisant le flux artériel de la période expiratoire en rapport avec le flux

artériel de la période inspiratoire.

Le délai optimal provoquant un impact maximum sur les flux entre la période inspiratoire et expiratoire
est calculable (Figure 6-4. B). La différence en pourcentage entre la moyenne de toutes les valeurs de
débit moyen (stroke volume, période cardiaque, amplitude) pendant l'intervalle expiratoire et la
moyenne de toutes les valeurs de débit moyen (stroke volume, période cardiaque, amplitude) pendant
l'intervalle inspiratoire est calculée pour obtenir la valeur Diff(Ex-In)% dans ce délai (Figure 6-4. C).
Apres 61 répétitions, une courbe d'influence respiratoire a été obtenue avec le délai comme variable

indépendante et Diff(Ex-In)% comme variable dépendante (Figure 6-4. D).

Dans cette étude, le critere pour déterminer si un parametre du débit de l'artére était affecté par la
respiration était le suivant : -X'/X > 0,7 et [Y/Y'| € [0,4 :0,6] x temps de cycle respiratoire moyenne,
ou (X;Y) (respectivement (X’ ;Y’)) sont les coordonnées cartésiennes du point correspondant a la
valeur maximale et minimale de la courbe d'influence respiratoire (Figure 6-4. D courbe verte). Pour
les courbes avec influence respiratoire, la différence en pourcentage entre l'intervalle expiratoire et
l'intervalle inspiratoire a été enregistrée comme Diff(Ex-In)% et le délai en pourcentage du cycle

respiratoire moyen a été enregistré comme Delay%.
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Figure 6-4 Définir les intervalles inspiratoires et expiratoires en utilisant le signal respiratoire. (B) : Régler un délai dans
l'intervalle respiratoire de -3 a +3 secondes par pas de 0,1 seconde. Ensuite, les intervalles inspiratoires et expiratoires ont
été mis en correspondance avec la courbe de débit, qui a été découpée en plusieurs courbes de débit de cycle cardiaque
indépendantes. Chaque courbe de débit du cycle cardiaque comporte quatre parameétres : le débit sanguin moyen, le
stroke volume, la période cardiaque et 'amplitude. La différence en pourcentage entre l'intervalle expiratoire et
l'intervalle inspiratoire a été calculée pour chaque parametre (C) pour donner une valeur Diff(Ex-In)% a chaque délai.
Apres 61 répétitions, une courbe d'influence respiratoire peut alors étre obtenue pour chaque parameétre avec le délai
comme variable indépendante et la valeur Diff(Ex-In)% comme variable dépendante illustrée en (D). La ligne pointillée
indique +50% du cycle respiratoire moyen (4,4 secondes).

Les données avec des cycles respiratoires instables ou des cycles respiratoires supérieurs a 6s ont été
supprimées, ainsi que les données de cinq arteres qui n'ont pas pu €tre complétées pour la segmentation
en raison de limitations de résolution. Finalement, dix participants avec 58 artéres de 18 plans

d'acquisitions ont été utilisés pour cette analyse et cette recherche de délais.

Leur période cardiaque moyenne était de 0,9 + 0,11 seconde avec un intervalle de 0,69 ~ 1,16 seconde
(soit 51 ~ 87 bpm) et leur cycle respiratoire moyenne de 4,1 = 0,8 secondes avec un intervalle de 2,9
~ 5,4 secondes (soit 0,19 ~ 0,34 Hz).
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6.2.5. Analyse statistique

Le logiciel R (version 3.5.3) a été utilis€ pour effectuer l'analyse statistique. Les statistiques

descriptives ont été rapportées sous forme de valeurs moyennes =+ 1'écart type (ET).

Le test de Shapiro-Wilk a été appliqué pour tester la normalité (p > 0,15). Un t-test appari¢ a été réalisé
pour les analyses d'échantillons par paires, ou le test de Wilcoxon a été utilisé si la différence entre les
deux groupes de données n'est pas normalement distribuée. Une analyse de régression linéaire a été
effectuée sur le débit moyen de I'EPI-CP et du CINE-CP, et le test de corrélation de Pearson (normalité)
ou de Spearman a été utilisé pour l'analyse de corrélation. L'analyse de Bland-Altman (Martin Bland
& Altman, 1986) a été utilisée pour quantifier la concordance entre EPI-CP et CINE-CP. Tous les tests

de signification statistique étaient bilatéraux et le seuil de signification a été fixé a p < 0,05.

6.3. Résultats

EPI-CP versus CINE-CP

Le Tableau 6-2 montre la surface du segment, le débit moyen et I'indice de pulsatilité de chaque artere
pour les 13 participants mesurés par CINE-CP et EPI-CP et la Figure 6-5 montre la distribution de ces

valeurs (i.e. débit moyen et d'indice de pulsatilité).

Les deux séquences ont détecté un débit plus important dans le plan extracranien que dans le plan
intracranien (788 £ 93 ml/min vs. 702 = 102 ml/min pour CINE-CP et 776 + 93 ml/min vs. 663 £+ 127
ml/min pour EPI-CP, p <0.01).

Par rapport au CINE-CP dans le plan d'acquisition extracranien et intracranien, I'EPI-CP présente une
surface de segment plus grande (18,7 % et 10,9 %, p <0.01) et un indice de pulsatilité plus faible (15 %
et 9,8 %, p < 0.05), mais la différence de débit moyen n'est pas significative (pas de signification

statistique (p>0,05) et seulement 5,6 % de plus bas).
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Surface du segment (mm?2)

Débit moyen (ml/min)

Indice de pulsatilitté moyen

Artéres CINE-PC EPI-PC (p) CINE-PC EPI-PC (p) CINE-PC EPI-PC (p)
ACID_Extra 21.0:2.4 26.4+4.4* 285+43 274 + 39* 0.91+0.13 0.79+0.11*
ACIG_Extra 21.0+3.2 25.5+4.8™ 294+41 292+ 41 0.90+0.16 0.77+0.12**
AVD 12.3£3.7 13.2+£2.9 84+31 87 £ 31 1.11+0.29 0.89+0.18**
AVG 13.8:3.7 16.1£3.3** 125+40 123+ 40 1.10+0.30 0.92+0.18*
Total Extracranien 17.1+5.2 20.3+£7.0" 788+93 776+ 93

ACID_Intra 17.8:4.5 18.5+4.4 265+55 239+67** 0.85+0.16 0.78+0.14
ACIG_Intra 17.7+4.3 20.6+4.6™ 275+33 257+41* 0.84=0.16 0.74+0.13*
BA 10.9+2.6 12.4+2.8 162+43 167+51 0.75=0.08 0.68+0.12
Total Intracranien 15.5+£5.1 17.2+£5.3* 702+£102 663127

Tableau 6-2 Surface de segmentation, débit moyen et indice de pulsatilit¢é moyenne de chaque artére pour 13 participants.
La signification statistique de CINE-CP et EPI-CP a été mesurée par un t-test par paires ou un test de Wilcoxon. *

indique p<0,05, ** indique p<0,01. ACID_Extra indique l'artére carotide interne droite dans le plan extracranien.

ACIG Intra indique l'artére carotide interne gauche dans le plan intracranien. AB indique l'artere basilaire et VDR
indique l'artere vertébrale droite.
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Figure 6-5 Débit moyen (A) et indice de pulsatilité du flux sanguin (B) dans chaque artére mesurée par CINE-CP et EPI-
CP (A). ACID_Extra indique l'artére carotide interne droite dans le plan extracranien. ACIG_Intra indique l'artére
carotide interne gauche dans le plan intracranien. AB indique l'artére basilaire et AVD indique l'artére vertébrale droite.

La Figure 6-6 montre une forte corrélation entre le débit moyen mesuré par CINE-CP et EPI-CP pour

chaque artere par les tests de corrélation de Pearson (p < 0,01). Sept artéres du plan intracranien ne

peuvent pas étre mesurées par EPI-CP. La corrélation des artéres dans le plan extracranien est

significativement plus élevée que la corrélation des artéres dans le plan intracranien (R? : 0.94, 0.94,

0.93,0.96 vs. 0.73, 0.73, 0.52).
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Figure 6-6 Corrélation entre les mesures de débit CINE-CP et EPI-CP dans chaque artére (p < 0,01) du plan intracranien
(bleu) et du plan extracranien (fuchsia). Les corrélations ont été calculées a I'aide du test de corrélation de Pearson.
ACID_Extra indique l'artére carotide interne droite dans le plan extracranien. ACIG Intra indique l'artére carotide interne
gauche dans le plan intracranien. AB indique I'artére basilaire et VDR est l'artére vertébrale droite.

Le graphique de Bland-Altman (Figure 6-7) montre la différence en pourcentage du débit moyen
mesuré dans les deux plans par CINE-CP et EPI-CP. L'axe X représente la surface du segment, et 1'axe
Y représente la différence en pourcentage du débit moyen de EPI-CP et CINE-CP. La ligne de points
du milieu montre la différence moyenne en pourcentage du débit moyen, et les lignes de points du haut
et du bas représentent les limites de concordance a 95 % (LOA) qui ont été calculées par Moyenne +
1,96xSD.

La différence de pourcentage du débit moyen entre CINE-CP et EPI-CP dans les deux plans était de -
2,9% avec la LOA ¢était de (-24,1%, 18,3%), 95% (100/105) des points se trouvaient dans la LOA
(Figure 6-7. A). En comparant les deux plans d'acquisition, les deux séquences étaient plus cohérentes
dans le plan d'acquisition extracranien (différence en pourcentage : -1,1 % contre -5,8 %) et la LOA
est plus mince (-14,4 % ~ 12,2 % contre -34,3 % ~ 22.8 %) (Figure 6-7. B & C). Dans le plan
extracranien, le LOA a ¢té influencé par la surface du segment, apres que la surface du segment soit

supérieure a 17 mm2, le LOA a été encore réduit a -9,2% ~ 5,1%.
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Figure 6-7 Plot de Bland-Altman, l'axe des X représente la surface du segment, et l'axe des Y représente la différence de
pourcentage du débit moyen de I'EPI-CP et du CINE-CP et n indique le nombre d'artéres.

Quantification des effets respiratoires

58 artéres ont été analysées pour quantifier I'effet de la respiration sur le débit moyen, le stroke volume,
la période et 'amplitude de l'artére. L'effet de la respiration sur le stroke volume et la période a été
trouvé dans toutes les arteres. L'effet de la respiration sur le débit moyen a été observé dans 93% (54/58)
des arteres, tandis que 1'effet de la respiration sur I'amplitude n'a ét€ observé que dans 74% (43/58) des
arteres (Tableau 6-3). La Figure 6-8 montre les courbes d'impact respiratoire du ACIG et du ACID de

deux participants.
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Paramétres  n. artére Delai % Diff(Ex-In)% p valeur

Débit moyen 54 11212 44417 =
Stroke Volume 58 22+10 9.8+£3.1 ~
Période cardiaque 58 2610 8.1=£3 >
Amplitude 43 3015 11.3x4.3 ~

Tableau 6-3 La distribution du délai et des effets respiratoires pour chaque paramétre. n. artére indique le nombre

d'arteres avec des effets respiratoires significatifs, Délai % indique le pourcentage de délai et de cycle respiratoire,

Diff(Ex-In)% indique le pourcentage de différence entre la valeur moyenne de l'intervalle expiratoire et la valeur

moyenne de l'intervalle inspiratoire au délai% correspondant, la valeur p indique la corrélation de Spearman entre
Délai% et Diff(Ex-In)%. * indiqué p < 0,05, ** indiqué p < 0,01.

Participant(e) #3 Participant(e) #14
Extracranien _ _ Intracranien ~ Extracranien _Intracrénien

\’/\ SN
\ad

-50% Res-c | +50% Res—cg
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Débit e

-5

Str@)ke Volume

DA - S

Différence % entre Expiration & Inspiration

Délai de l'intervalle respiratoire(Second)

Figure 6-8 Courbes d'impact respiratoire des ACID et ACIG de deux participants. Res-c indiqué le période de respiration.
Le Tableau 6-3 et la Figure 6-8, Figure 6-9 (A & B) montrent que le délai% et la Diff(Ex-In)% pour le
débit moyen sont plus petits que le délai et la Diff(Ex-In)% pour le stroke volume et la période (p <
0,01). Il y avait une corrélation entre le Délai% et la Diff(Ex-In)% pour les parametres de cardiaque et

débit, les diagrammes de dispersion et de densité correspondants sont présentés dans la Figure 6-9 (C).
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Figure 6-9 Graphiques de distribution de Diff(Ex-In)% (A) et Délai% (B) pour chaque paramétre. Il existe une
corrélation entre les Diff(Ex-In)% et Delay% du débit moyen et de la période (C).

La Figure 6-10 (A) présente une analyse de régression entre la période cardiaque (respectivement le
cycle respiratoire) et la Diff(Ex-In)% et le Délai% pour chaque parameétre. La période cardiaque est
positivement corrélée avec le Diff(Ex-In)% du stroke volume et le Diff(Ex-In)% de la période
cardiaque et est également positivement corrélée avec le Délai% du débit moyen, du stroke volume et

de la période cardiaque.

La Figure 6-10 (B) montre que le cycle respiratoire est positivement corrélé avec la Diff(Ex-In)% du
débit moyen (p < 0,01) et négativement corrélé avec son Délai% (p < 0,01), alors que la Diff(Ex-In)%

et le Délai% des trois autres parametres ne sont pas statistiquement corrélés avec le cycle respiratoire

(p>0,1).

La Aphase (Equation 6-3) entre le délai% du débit moyen et le délai% du périod cardiaque était
positivement corrélée avec le cycle respiratoire. Et aucune corrélation statistique avec le cycle

cardiaque (Figure 6-11).
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Figure 6-10 Analyse de régression entre la période cardiaque et les Diff(Ex-In)% (en haut) et Delay% (en bas) pour
chaque parametre (A), la période cardiaque a un effet significatif sur les Diff(Ex-In)% et Delay% de la période cardiaque.
Analyse de régression entre le cycle respiratoire et les Diff(Ex-In)% et Delay% pour chaque parametre (B), a I'exception

du débit moyen, les autres paramétres ne sont pas corrélés statistiquement avec le cycle respiratoire (p > 0.1).
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Figure 6-11 Analyse de régression entre la période cardiaque et la Aphase du débit-période (A) et entre le cycle
respiratoire et la Aphase du débit-période (B). La Aphase du débit-période a été calculée a partir de la différence de
délai% entre la période cardiaque et le débit moyen. Une Aphase de m indique que la différence de délai entre le débit

moyen et le cycle cardiaque est de 50% du cycle respiratoire.
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6.4. Discussions

— Tout d'abord, nous avons compar¢ les résultats quantitatifs du flux sanguin artériel obtenus par
EPI-CP et CINE-CP, la différence de débit moyen sanguin est inférieure a 6 %, bien que EPI-
CP soit plus sensible aux interférences du bruit et a la résolution temporelle (Wu & Miller,
2017).

— La deuxiéme partie est le principal point fort de cette étude. Nous proposons une nouvelle
méthode d'analyse dans le domaine temporel pour quantifier I'effet de la respiration sur le débit
sanguin cérébral. Elle présente trois avantages principaux par rapport aux méthodes d'analyse
spectrale. Premiérement, elle convient mieux aux arythmies cardiaques et a l'instabilité¢ du
cycle respiratoire. Deuxiémement, elle ne nécessite pas un long temps d'acquisition pour
améliorer la résolution fréquentielle du signal. Dans cette étude, un temps de signal de 30
secondes était utilisé. Cette méthode permet de quantifier 1'effet de la respiration sur différents
parameétres des flux artériels. Il a été mis en évidence qu’un délai entre 1’enregistrement
physiologique de la respiration et les flux artériels cérébraux doit étre pris en compte pour

montrer un effet de la respiration sur les flux artériels. Notre méthode permet de les calculer.
EPI-CP versus CINE-CP

Dans cette étude, le débit moyen et I’indice de la pulsatilité sont utilisés pour la comparaison de deux

séquences.

Pour le débit moyen, 'EPI-CP a fourni une précision acceptable, avec 95% des points d'erreur compris
dans l'intervalle de -24% ~ 18% par rapport au CINE-CP. En outre, il y avait des différences
significatives de précision entre les deux plans et entre les différentes tailles d'arteres dans le plan

extracranien.

La raison pour laquelle la précision est réduite dans le plan intracranien est principalement liée a la
structure physiologique. Les trois artéres dans ce plan sont proches des cavités et du tissu osseux, La
grande différence de sensibilité magnétique entre le sang et ces régions affecte 'homogénéité du champ
magnétique, donc, réduit la précision des résultats (Stanescu et al., 2012), Surtout pour EPI-CP qui a
une fenétre de lecture plus longue (Figure 6-2. B & C), ce qui le rend plus dépendant des différences
de sensibilité magnétique (Pat et al., 1997; Wu & Miller, 2017). Cela explique pourquoi sept artéres
dans le plan interne n'ont pas pu étre détectées avec I'EPI-CP. Bien que la section transversale des
arteres basilaires (AB) soit plus petite que celle des carotides internes intracraniennes, la corrélation
du débit entre les deux séquences pour la AB est relativement bonne par rapport a celle de
I'ACID_Intra/ACIG_Intra (Figure 6-6). Ces deux arteres sont plus proches des cavités aériques et des

compartiments 0SSe€UXx.

Il n'est pas surprenant de trouver une corrélation positive entre la précision et la taille des vaisseaux
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dans le plan externe. Ceci est principalement di a la faible résolution spatiale. La résolution spatiale
de I'EPI-CP dans cette étude était seulement la moitié de celle du CINE-CP (taille du pixel : 2mmx2mm
contre ImmxImm). On a constaté que l'erreur de débit moyen devenait rapidement plus importante
lorsque la surface de l'artére cible était inférieure a 4 fois la surface des pixels de I'EPI-CP, ou a 16 fois
la surface des pixels du CINE-CP. Ce résultat est similaire a I'exigence de résolution spatiale de CINE-
CP, (Greil et al., 2002a; Tang et al., 1993) a proposé que pour CINE-CP au moins 16 pixels sont
nécessaires dans le ROI pour rendre l'erreur de débit inférieure a 10%. En revanche, pour les vaisseaux
dont la surface est supérieure a 4,25 fois celle du pixel de EPI-CP (c'est-a-dire 17 mm? dans notre cas),

I'EPI-CP est capable de fournir des données de débit plus précises (Figure 6-7).

Dans l'ensemble, nos résultats ont démontré que la différence entre le débit sanguin artériel moyen
fourni par 1'EPI-CP et celui fourni par le CINE-CP est inférieure a 6 %. Néanmoins, il convient de
préter attention aux effets du bruit et il est recommandé de fixer la taille des pixels de 'acquisition EPI-
CP a moins de 45 % du diameétre du vaisseau. De plus, la précision de I'acquisition de petits vaisseaux

peut étre améliorée en augmentant la résolution spatiale (c'est-a-dire en réduisant le FOV).

Pour l'indice de pulsatilité, 11 y a deux raisons principales qui expliquent pourquoi l'indice de
pulsatilit¢ par artére mesuré avec EPI-CP était plus petit que ceux mesurés avec CINE-CP.
Premierement, a cause de la haute fréquence du flux systolique et la résolution temporelle de I'EPI-CP
est relativement insuffisante. Seulement 9-15 points d'échantillonnage (Tableau 6-1) rendent le CDCC

plus lisse.

Deuxiémement, I'algorithme ne tient pas compte des effets de la variabilité de la fréquence cardiaque,
liée aux arythmies mais également comme nous I’avons montré aux variations (8 %) liées a la
respiration. Le résultat est équivalent a une interpolation des courbes de débit sanguins de tous les
cycles cardiaques sur 32 points d'échantillonnage, puis a en faire la moyenne, ce qui lisse la courbe de

débit reconstruite et par suite produit un indice de pulsatilité plus faible.

Pour améliorer cela il faudrait augmenter la fréquence d'échantillonnage de I'EPI-CP. Ce qui est
possible avec de nouvelles séquences d’acquisition de type « compresse sensing », des gradients plus

puissants ou une matrice d'acquisition plus petite.

En résumé, L’EPICP peut quantifier le débit moyen artériel cérébral comme la CINE-CP mais plus
rapidement en quelques secondes et sans nécessité de synchronisation. Il convient de noter que I'EPI-
CP est plus sensible a la différence de sensibilité magnétique et que, par conséquent, la quantification
des vaisseaux immédiatement adjacents aux cavités aériques ou aux os nécessite un meilleur rapport
signal/bruit ou une fenétre de lecture plus courte (petit EPI-factor). Pour I’indice de pulsatilité, une
résolution temporelle plus élevée fournit un indice de pulsatilité plus précis, mais réduit la résolution
spatiale. En raison de la nature vaste et complexe des données EPI-CP, un logiciel de post-traitement

deédi¢ est nécessaire. Comme I'EPI-CP contient plusieurs cycles cardiaques, un logiciel de post-
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traitement dédié est nécessaire, qui n'existe pas encore sur le marché.
Quantification des effets respiratoires

Seulement 74% des artéres de cette étude ont été détectées comme étant influencées par la respiration.
Ceci est principalement di aux erreurs de détection sur les grandes amplitudes causées par la fréquence
d'échantillonnage inadéquate, surtout pour les petites périodes cardiaques, et donc aucune analyse
statistique de I'amplitude n'a été effectuée dans cet article. Cependant, 1'effet de la respiration sur
I'amplitude semble étre présent. De futures recherches dans ce sens pourraient étre menées avec une

fréquence d'échantillonnage plus élevée.

La variabilit¢ du débit sanguin induite par la respiration a également ét¢ reconnue pendant de
nombreuses années, l'inspiration produit des pressions intrathoraciques négatives qui agissent sur le
cceur et altérent la fonction cardiaque, par exemple, la variabilité du rythme cardiaque, la variabilité
du flux sanguin, etc (Aysin & Aysin, 2006; Dabestani et al., 1988; Ohno et al., 2020; Skytioti et al.,
2017). Cependant, a notre connaissance, il n'existe aucune preuve dans la littérature d'un effet de la
respiration spontanée sur le débit cérébrovasculaire a 'aide de I'EPI-CP. Dans cette étude, quatre des
58 arteres n'ont pas été montrées comme étant affectées par la respiration. Principalement, parce que
chez certains participants, des fluctuations de basse fréquence inférieures a la fréquence respiratoire
(Figure 6-12) étaient présentes dans leur débit sanguin artériel (Gulli et al., 2001; Katona & Jih, 1975;
Rickards et al., 2011). Ces fluctuations de débit sanguin a basse fréquence peuvent affecter les résultats
quantitatifs de cette étude. Il est donc, recommandé¢ d'augmenter le temps d'acquisition et, de plus, de

choisir l'analyse au front montant ou descendant du grand cycle des variations du débit sanguin.
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Figure 6-12 Un exemple qui n'illustre pas I'effet de la respiration sur le débit sanguin moyen. A partir du signal du débit
d’artére carotide interne droite dans le plan de coupe extracranien (ACID) (B), on peut voir une tendance a
I’augmentation. Dans le signal FFT du signal du débit ACID, il y a une composante qui est inféricure a la fréquence
respiratoire (B” & C”). Par conséquent, la courbe d’impact respiratoire (A) ne remplit pas les conditions de détermination
de cette étude, et on ne peut pas dire que la respiration a un effet sur le débit moyen de cette artére.

Le délai% de la période cardiaque dans la plupart des cas était entre 25% a 40%, ce qui pourrait étre
expliqué par une diminution de la période cardiaque pendant l'inspiration et une augmentation pendant
l'expiration. Ceci est cohérent avec les résultats de 1'étude (Angelone & Coulter, 1964; Daouk et al.,
2017; Y. Fang et al., 2008; Katona & Jih, 1975).

Le stroke volume correspond au volume de sang s’écoulant dans 1’artére au cours d’un cycle cardiaque.
Il peut étre obtenu en multipliant la durée du cycle cardiaque par le débit moyen de ce cycle. Ainsi, s'il
y a des fluctuations du débit et de la période cardiaque, les changements du stroke volume peuvent étre
considérés comme 1I’Equation 6-2

Equation 6-2 AStroke volume = APériode cardiaque - ADébit moyen - cos 6
Equation 6-3 0 = 2m - (Délai%_Périod — Délai%_Débit)

Ou A est la variation du Diff(Ex-In)% et 0 est la différence de phase entre les courbes d'impact
respiratoire du débit moyen et de la période cardiaque (Equation 6-3). En utilisant cette équation, il est
possible d'expliquer la variation du stroke volume sous les différentes périodes cardiaques et cycles
respiratoires. Lorsque la période cardiaque augmente, le A Période cardiaque augmente (Figure 6-10.
A), alors que dans le méme temps, le A Mean flow et le 6 ne changent pas de maniére significative
(Figure 6-11. A). Ceci explique pourquoi la Diff(Ex-In)% du stroke volume augmente avec la Diff(Ex-

In)% de la période cardiaque.

Dans le méme temps, I'augmentation du cycle respiratoire spontané augmente le Diff(Ex-In)% du débit
moyen et modifie son Délai%, sans affecter significativement les autres parametres (Figure 6-10. B).

Cette modification entraine également une augmentation de 0 (Figure 6-11. B), et donc, bien que A
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Débit moyen devienne plus grand, le stroke volume reste globalement stable.

Cette étude montre que les différences de période cardiaque étaient la principale raison de
l'autocorrélation entre le Diff(Ex-In)% et le Délai% (Délai / période cycle respiration) de période
cardiaque. Les études actuelles suggerent que la variabilité de la fréquence cardiaque est corrélée avec
la performance physique et que la fréquence cardiaque est aussi communément considérée comme un
indice pour évaluer la santé cardiaque. Par exemple, (Hopper et al., 2006) a montré que la fréquence
cardiaque était plus élevée chez les patients souffrant de TSPT (troubles du stress post-traumatique) et
que la variabilité de la fréquence cardiaque induite par la respiration était plus faible. Il n'est donc pas
surprenant que la fréquence cardiaque et la variabilité¢ de la fréquence cardiaque démontrées soient

corrélées.

A l'inverse, les différentes fréquences respiratoires spontanées sont la principale raison qui explique
l'autocorrélation observée entre Diff(Ex-In)% et Delay% du débit moyen. L'augmentation du cycle
respiratoire entraine une augmentation de la variabilité du débit moyen (Figure 6-10. B), mais en méme
temps, elle augmente le 6 entre débit moyen et période cardiaque, ce qui maintient la variabilité¢ du

stroke volume a un niveau constant. Ceci semble étre une réponse positive d'autorégulation.
Limites et travaux futurs

Limitée par la taille de I'échantillon aucune étude comparative n'a été réalisée sur chaque artére et deux
plans d'acquisition, et l'effet de paramétres tels que 1'age, le poids, le sexe sur les résultats n'a pas été
pris en compte, ce qui pourrait étre affiné ultérieurement. Dans cette étude la population est néanmoins

homogene en age.

La vitesse d'acquisition (75 ms/image) n'est pas suffisante pour quantifier 1'effet de la respiration sur
'amplitude du débit sanguin artériel, la variabilité de I'amplitude n'a donc pas été prise en compte dans
cette étude. La fréquence d'échantillonnage peut étre encore augmentée pour obtenir des résultats plus

précis.
6.5. Conclusion

Cette étude a montré que I’EPI-CP pouvait sans synchronisation cardiaque ou respiratoire obtenir des
cartographies de vitesses des flux sanguins des arteres cérébrales en quasi temps réel (75ms/image) de

maniére continue sur une trentaine de secondes.

Les résultats obtenus apres post traitement montrent que la quantification des débits moyens des arteres
cérébrales sont équivalent a ceux obtenus par une séquence classique d’IRM CINE-CP reconnue

précise pour ce type de mesure.

La résolution temporelle de I’EPI-CP en rapport avec la durée des fréquences cardiaques reste encore
faible pour quantifier précisément I’enveloppe de la courbe de débit, mais offre déja une information
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sur la pulsatilité¢ pertinente. L'augmentation de la vitesse d'imagerie peut améliorer la précision de

I'EPI-CP dans la quantification des formes de courbe de débit.

Avec cette nouvelle méthode d'analyse dans le domaine temporel qui nous permet de quantifier
simultanément I'influence de la respiration sur plusieurs paramétres du débit sanguin. Cette étude a

montré que la respiration spontanée a un effet sur le débit sanguin moyen cérébral.

La variabilité de la période cardiaque et la variabilité du stroke volume influencées par la respiration
spontanée sont négativement corrélées avec la fréquence cardiaque. En revanche, la variabilité du débit
moyen est positivement corrélée avec la période de la respiration spontanée. De plus, plus le cycle
respiratoire est long, plus la différence de phase entre les courbes d'impact respiratoire du débit moyen
et de la période cardiaque est grande, ce qui maintient la variabilité du stroke volume dans un intervalle

relativement stable.
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Conclusion et Perspectives

La quantification en temps réel du débit sanguin intracranien et du débit du liquide cérébro-spinal est
importante pour quantifier I'effet de la respiration sur la circulation intracranienne et pour approfondir
les recherches sur le mécanisme de la circulation du liquide cérébro-spinal, et présente un grand

potentiel pour le diagnostic précoce de certaines maladies.

EPI-CP, une séquence IRM émergente, brise la limitation de la résolution temporelle par rapport a la
CINE-CP conventionnelle et permet de quantifier le débit sanguin en « quasi » temps réel. Cependant,
sa vitesse d'imagerie rapide plus sensible au bruit, impacte la qualit¢ de ’'image. Cela affecte non

seulement la précision des résultats de I'EPI-CP, mais rend également le post-traitement plus difficile.

Dans le chapitre 3, nous avons validé la précision de I'EPI-CP en utilisant un fantdme in vitro, nous
avons optimisé le protocole d'imagerie et nous avons également donné des recommandations de
réglage pour les applications in vivo. La comparaison avec la CINE-CP a révélé que I'EPI-CP peut étre

adaptée a des résolutions spatiale plus faibles, et est sensible a une grande VENC.

A notre connaissance aucun logiciel de post traitement dédié a I’IRM CP existe.

Le logiciel de post-traitement développé pour ce travail de these sur I’EPI-CP propose des algorithmes
dédiés de segmentations et d’analyse de signaux précisément développés dans le but d’analyser les

flux artériels et I’impact de la respiration.

L'algorithme de segmentation dynamique nous permet d'étudier les variations morphologiques et
positionnelles des vaisseaux. L'algorithme de segmentation statique entiérement automatisé¢ et
l'algorithme de calibration entiérement automatisé réduisent considérablement la charge de travail de
post-traitement. Grace a l’interface d'observation, la partie segmentation de l'image et la partie
présentation du signal sont bien intégrées, ce qui simplifie notre opération de correction du ROI et
renforce notre capacité a observer les résultats. L'interface de traitement du signal dans le domaine
fréquentiel nous permet d'analyser et de post-traiter le signal dans le domaine fréquentiel. Deux
interfaces de quantification respiratoire nous permettent de combiner les signaux respiratoires et de

debit afin de quantifier I'effet de la respiration sur la circulation intracranienne.

Finalement pour valoriser I’ensemble de ces développements nous avons réalisé€ une étude in vivo avec
I'EPI-CP. Les arteres cérébrales ont été choisies comme objet d'étude. La comparaison de I’EPI-CP
avec la CINE-CP sur la quantification des flux des arteres cérébrales a montré une bonne concordance
entre les séquences pour la quantification des débits moyens, néanmoins I’EPI- CP ayant sa résolution
temporelle faible devant la période cardiaque est limité dans la quantification précise des pics

systoliques de hautes fréquences.
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Néanmoins malgré cette limitation il a été possible d’étudier sur une population saine l'effet de la
respiration libre sur le débit sanguin des arteres cérébrales. A notre connaissance, ¢’est la premicre fois
que I'on utilise le contraste de phase en temps réel pour quantifier 1'effet de la respiration sur les artéres
cérébrales. Cette étude a montré 1’existence d’un délai de réponse de 1’influence de la respiration sur
les flux artériels, délai qu’il est possible de quantifier par le développement de I’algorithme dédié de

notre logiciel.

Il existe un impact significatif de la respiration sur les flux artériels cérébraux : une augmentation de

4.4+1.7 % lors de la phase inspiratoire.

Pour les travaux futurs

Le logiciel est facilement extensible, et tous les algorithmes peuvent étre optimisés ou appliqués a
d'autres surfaces. Par exemple, un algorithme de segmentation dynamique entiérement automatisé basé
sur le domaine fréquentiel peut étre développé a partir de I'algorithme CF_Auto, ce qui simplifie

davantage la segmentation des images et améliore la précision de la segmentation.

Evidemment, de nombreuses recherches in vivo peuvent étre effectuées par la suite. Nous pouvons
alors prendre en compte le flux veineux et le liquide cérébro-spinal et quantifier I'effet de la respiration

sur la circulation cranio spinale a partir d'une analyse globale.
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Manuel d'utilisation du logiciel Flow( I )
Post-traitement pour CINE-CP

5| BIO FLOW IMAGE Analysis 2021.03.20
File Define ROl EPI.ROI Color Table Windows Option Help

Responsable : Olivier Balédent
Ecrit par LIU Pan en 2021

Base de la version 03/2021
Les principales étapes de post-traitement de CINE-CP sont : importation d'images ; -> segmentation d'image
->; correction de données -> ; exportation de données. La partie « autres opérations » dans chaque chapitre n'est pas

obligatoire.
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| Importation d'images

I-1 Importer des images

Cliquez sur File->Open séries dans la barre de menu de l'interface principale.

Sélectionnez le fichier Dicomdir que vous voulez ouvrir et attendez que la liste des séquences s'affiche.

| BIO FLOW IMAGE Analysis
AR

Define ROl EPLROI Color Table Windows Option Help

Open series
u Save place

Save image as...

Save image without annotations as...

Save serie as...
] Create DICOMDIR 4
Quit

Hautsde-France

In <allaborationwith

La liste des séquences affiche toutes les séquences d’images contenues dans Dicomdir et montre leurs

parametres, tels que la description de la séquence, le nombre d'images, le codage de la vélocité, etc.

Sélectionnez une séquence et cliquez sur le bouton OK pour charger les images dans l'interface

principale.

En général, la série CINE-CP contient 96 images avec un parametre VENC (Velocity Encoding)

non nul.
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Open Series - vye e = il 4B Cuiin
Manufacturer : Philips Medical Systems  Model : Achieva dStream ’ - )
Patient | |dStudy | Date | IdSeries |  Series Desc. | series Type || # ofimages |Velocity Encoding|
16 HYPERPIC_| 2101180954  18/01/2021 502 COROT1 Other hess B
17 HYPERPIC_| 2101180954  18/01/2021 503 AXT1 Other 43 unused
18 HYPERPIC_| 2101180954  18/01/2021 504 SAGTI1 Other 43 unused
19 HYPERPIC_| 2101180954  18/01/2021 601 3D_Brain_VIEW_T2_3:Z Other 300 unused
20 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 701 PCV 5CervLCS Flow 96 50 mm(s
21 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 801 PCV10 acqueduc Flow * 96 100 mmjs «"'
22 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 901 PCV5cpp mag Flow 81 50 mmys
23 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 1001 PCV 60 Cervvasc Flow 96 600 mm/s
24 HYPERPIC_|2101180954 18/01/2021 1101 PCWV30 coro sinus later: Flow 96 300 mmys
25 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 1201 PCVED intracranien Flow 96 600 mm/s
26 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 1301 EPICERVVSLCS Flow 900 50 mmys
27 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 1401 EPICERVVEOVASC  Flow 1200 600 mm/s
28 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 1501 EPIACQVIOLCS Flow 900 100 mmy/s
29 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 1601 EPIINTRAVBOVASC  Flow 1200 600 mm/s
30 HYPERPIC_|2101180954  18/01/2021 1701 EPICERVVSLCS Flow 900 50 mmys
31 HYPERPIC_|2101180954 | 18/01/2021 1801 EPICERVVEOVASC  |Flow 1200 600 mm/s
4 (1 »
=

I-2 Autres opérations

I-2.a

Introduction a l'interface principale

% | BIO FLOW IMAGE Analysis 2021.03.20

L

File Define ROI EPI.ROI Color Table Windows Option Help

1

. »
HYPERPIC_ . -
Birthdate : aysyyed® =

by -{032Y yéarel}

Times/10:20:27
Id sgries : 1201

4 |1
Sheet scroling

Nex: 1

- . ey : 3 e
View per Segment- 0 4 K T o L SR
Sequence Time length : nombre of overlay =3 | ] _Wfﬁﬁh'iﬁﬁx'ﬂi"a?“ﬁt

M Emplacement de la fenétre de prévisualisation (16 petites images affichées). Le numéro de

l'image actuellement observée est en rouge dans la fenétre de prévisualisation.
M Curseur de réglage du contraste de I'image.

M Curseur de fusion d'images
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I-2.b Réglage du contraste

I-2.c Curseur de fusion d'images

_ 32
] iy »
nombre of overlay

information Active
Window Size v Disactive

Venc

I-2.e  Redéfinir VENC

Définir un nouveau VENC personnalisé lorsque le VENC est affiché de maniére incorrecte.
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j L] —— ——

pws | Option | Help

information
Window_Size
Venc Use Original Venc

Set custom Venc

Il Segmentation d’image

I1-1 Segmenter

Cliquez sur Define ROI -> region 64x64 pour ouvrir l'interface de post-traitement pour CINE-CP avec
un FOV 64x64 (autres tailles disponibles).

Cliquez ensuite sur le bouton gauche de la souris dans I'écran d'observation pour définir le centre du
FOV.

Dans l'interface CINE-CP, cliquez sur Actions -> Segmentation -> Segmentation spectrale pour

commencer a segmenter le ROI.

) BIO FLOW IMAGE Analysis 20210320 =

File [ Define ROI| EPLROI Color Table Windows Option Help

’ region 16*16 I i 7 A :
region 32+32 Gl
region 64*64
region 96*96
region 128*128
region 256*256

1 139 116
< [m] P | P [m] »
Sheascroling Position width
Nex: 1 - - 1
View per Segment: 0 < [ »
Sequence Time length: 0 ~ nombre of overlay
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%) Define RO = )
Actions Options Mask Levels

<

segment control
7

139 116 10 rr
« i 7 [ » <« [ » LJ LJ
Offset Width Images ’

S entation | Volume | Amplitude | Phase | WSS

Actions | Options Mask Levels Curves Units
Segmentation 4 Spectral Segmentation (Auto) /
Apply contour Draw (Manual)
Save 4 Fast Marching Method (Dynamic)

Export Velocity Field 4 Snake
WSS " e v
Velocities Field ——
38 8 r\r
Close 1 [ | L1 3 L—] L—]

Offset Width Images

Segmentasion Type: none Component Blood Level none

Dans la fenétre 1 (voir numérotation en rouge ci-dessus), cliquez sur le vaisseau que vous souhaitez

segmenter. Le ROI est alors automatiquement affich¢ dans la fenétre 3.
Le ROI est ajusté en modifiant le curseur du seuil (plus la valeur est élevée, plus le ROI est petit).

Cliquez sur le ROI correspondant dans la fenétre 3 puis cliquez sur Actions -> Apply contour pour
compléter la segmentation. Le ROI sera alors affiché dans la fenétre 2. Nous pouvons corriger le ROI

dans la fenétre 2 en cliquant sur le bouton gauche de la souris.

En méme temps, les courbes de débit et de vitesse (Maximum, Moyenne, Minimum) du ROI sont

affichées dans les fenétres 3 et 4 respectivement.

174



| Define ROI

Actions Options Mask Levels Curves Units

< [ 3
366 0 28
< 1 3 K 11 P oo [T} 3
Threshold Phase shift Phase shift Tolerance
7 138 8 ole
< I Pl 11 [T 3 ‘L_]| |L_]‘
Offset Width Images

Segmentation | Velume | Amplitude | Phase | WSS

100 200 300
thresholds

Segmentation Type: Spectrz Component Blood Level: none

Segmentation | Volume | Amplitude | Phase | WSS

2944 mm3 avg : 1472 mm3 min : 0 mm:
Flow

5 10 15 20 25 30
Images of one CC

5 10 15 20 25 30
Images of one CC

Vous pouvez ouvrir la section volume pour voir les courbes de volume des actions du ROI.

[1-2 Autres opérations

11-2.a  Définition manuelle du ROI

Sélectionnez Actions -> Segmentation -> Draw, puis dessinez un ROI dans la fenétre 1 et cliquez sur

le bouton droit de la souris pour confirmer la sélection.

Actions | Options Mask Levels Curves Units

Segmentation 4
Apply contour

Spectral Segmentation (Auto)
Draw (Manual)

Save L4 ast Marching Method (Dynamic)
Export Velocity Field » Snake
WSS [rrr | T L
Phase shift Tolerance
Velocities Field —
138 8 F F
Close fin ISR b |L7]| ‘Q|
|Oﬁset Width Images

I1-2.b  Chargement d'un ROI de segmentation

Lorsque les données sont enregistrées, le ROI est ¢galement enregistré dans le dossier Segment. La

segmentation ROI peut étre chargée via Options -> Load ROI.

175



II-2.c  Sélectionnez plusieurs ROI

Plusieurs ROI peuvent étre chargés dans la fenétre 2 en cliquant sur plusieurs vaisseaux dans la fenétre
3.

100 200 300
thresholds

I1-2.d  Affichage des données de débit

Affichez directement les données de débit et copiez-les dans d'autres fichiers, sans avoir a enregistrer

et ouvrir les fichiers .txt. Cliquez sur Options -> Show Value -> Flow.

Actions [Options| Mask Levels Curves Units
[ ] Load ROI
< | Frequency - Phase »
L J Filter 2 5
Transform > 25
| < Constraint o dl ! ]
| Threshol s Phase shift Toler
| — Antialiasing L
Trust Level » L
» < |1l
Noise Area Selection * | iRages
Snake Options » F—
Show Value 4 Flow
Blocked vessel
Negatif

I11 Correction des données

La courbe de débit affichée apres la fin de la segmentation n'est pas correcte. Il faut la calibrer. Dans

certains cas, un dé-aliasing est également nécessaire.
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I11-1 Calibration

Sélectionnez Options -> Noise Area Selection -> Active.

Il y a 3 méthodes qui peuvent étre utilisées. Nous devons définir 1'intensité du pixel de la surface du
tissu sans vitesse de débit comme correspondant a 0. Les deux derniéres méthodes sont recommandées

ici si vous n'avez pas d'expérience médicale. On clique sur Definir in bruit limit image.

Nous maintenons le bouton gauche de la souris enfoncé et sélectionnons la surface verte pres du ROI,
puis nous cliquons sur le bouton droit de la souris pour confirmer le calibrage. Nous verrons alors que

les valeurs de trafic ont changgé.

8| Define ROI ' =

Actions | Options | Mask Levels Curves Units
Load ROI

<« | Frequency - Phase » ’
Filter 4
Transform » 28

4 } » < m »

Constraint 4 )
| Threshol Phase shift Tolerance

Antialiasing .2 —— 1
Trust Level = e |® |

Segmentaton | Volume | Amplitude | Phase | WSS | Nose Analysis

4
| Offset Noise Area Selection

v Active
Desactive
Auto_Definir
Definir
Definir in bruit_limit image

Volume : 33.2000 mm3
Surface : 16.6000 mm2
Nb of pixel : 68

Snake Options

Segmen

Show Value

Blocked vessel
Negatif

Stroke Volume : Debit : 3581.73 mm3 / sec
max: 2944 mm3 avg: 1472 mm3 min : 0 mm: : ]
x > 3 mi Debit : 309,462 1/ jour De 3681.42 mm3 / sec

mm3is Flow
Debit : 318.075 1/ jour

5000
4000
3000
2000

1000

0
5 30 10 15 20 2
Images of one CC
R_moy : -1.00000

10 15 20 2
Images of one CC

Segmentation Type: Spectrz Component Blood Level: none

Des algorithmes de calibrage entiérement automatiques (Auto_Definir) peuvent également étre utilisés.
Encore plus rapide et plus facile. Toutes les images et données calibrées sont enregistrées dans des

dossiers.
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I11-2 Correction de I’aliasing

Si VENC est réglé sur une valeur inférieure a la vitesse maximale du débit sanguin, un aliasing se
produira. Il peut étre corrigé en cliquant sur Options -> Antialiasing ->10% (ou les autres). Pour les

artéres (Veines), vous pouvez méme choisir A/ Series -> Positive (Negative).

| Define ROI = |
Actions | Options | Mask Levels Curves Units
Load ROI
|1 Frequency - Phase 4 5
Filter 4
Transform r 28
d ! Constraint » | :. ”.[ — '
Threshol o ]
L Antialiasing *| ¥ None —_
. rar
P Trust Level 4 10% R |Q| |Q|
Offset MNoise Area Selection 4 20%
Snake Options 4 30%
Segmen
Show Value 4 A40%
-II _' Blocked vessel 50%
LMY Negatif All Serie ’ Positive

Image 4 Negative

Stroke Volume :
max: 3026 mm3 avg: 1513 mm3 min : 0 mm

mm3/s Flow

5000
4000
3000
2000
1000

0

5 10 15 20 25 30 15 20 25
Images of one CC Images of one CC

R_may : -1.00000 EVALUATION BRUIT

Segmentation Type: Spectral Component Blood  Level: none

W T w o —

Lorsque vous faites la correction de 1’aliasing, assurez-vous que le ROI est précis, sinon le bruit sera pergu

comme de I’aliasing et le débit présentera trop d’erreur.

[11-3 Autres opérations

I11-3.a  Changement d'unité

Sélectionnez Curves Units puis la grandeur physique souhaitée et enfin 1’unité souhaitée.
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Actions Options Mask Levels [Cuwes Units
Flow »| v mm3/s
1 |E| Volume » mL/s 1
Threshold Filter Time " mL/min
| g11 0 55 l

IV Exportation des données

IV-1 Modification du répertoire de sauvegarde par défaut

Dans l'interface principale, cliquez sur File -> Save place, pour modifier le dossier de sauvegarde par
défaut.

@ BIO FLOW IMAGE Analysis 2021.03.20
'File] Define ROI EPLROI Color Table Windows

Open series e

Save place
Save image as...
Save image without annotations as...

Save serie as... s
Create DICOMDIR » B
Quit

IVV-2 Exportation des données

Dans l'interface CINE-CP, cliquez sur Levels ->, choisissez un nom pour ce ROL. S'il n'y a pas de nom
correspondant, cliquez sur « Other » pour définir votre nom personnel. Les données seront alors

automatiquement enregistrées dans le dossier patient correspondant.
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# Define ROI e (S e

Actions Options Mask | Levels | Curves Units ‘

CSF 4 Other
<4 Brain Blood 4 Agqueduc
Face Blood 3 C2.C3
366 Eye Blood 3 Malek-C2_C3
3 u < Blood Other 4 spine
Threshold L —
V4
) 1B Malek-V4
4 1 [ 1 [
Offsst Width imag|  18M
citer-prep

Segmentation |Vo|ume |Amp\|tude | Phase |WSS ‘
: "".,._‘ '; Va8 S cl
". -| i # gl 1 f L Monro-D
i Monro-G
V3
V3_stomi
Sinus_S_Coro
Sinus_D_Coro
Sinus_Lat D
Sinus_Lat_G
cervical_H_SAS
Stroke Volume : cervical_B_SAS
6 mm3 avg : 1513 mm3 min : 0 mm: thoracique_H_SAS
thoracique_B_SAS
lombaire_H_SAS EEL i (o o
lombaire_B_SAS

Malek-citer-prep

cervical_H_CAV g
[ In forme 32 values
cervical B CAV 0 Results saved in:
thoracique_H_CAV c:\u;ers\‘Deskmp\Respi,Artery\resun\H\fPERPIﬂTEM
thoracique_B_CAV 0612101180954\ test.txt

lombaire_H_CAV
lombaire_B_CAV

S— 1
-OK
Segmentation Type: Spectral Component [Blood  Level: none

Les données de débit seront enregistrées dans un fichier .txt. Les images du ROI et du bruit seront
enregistrées sous forme de fichier .jpg dans le dossier « images ». Le segment ROI (qui peut étre chargé
dans le processus de segmentation) sera enregistré sous forme de fichier .txt dans le dossier

« Segment ».

Nom
data

images

noise

Segment
spreadsheet

test
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IV-3 Autres opérations

Copiez directement les données de débit sans les sauvegarder. Cliquez sur Options -> Show Value ->

Flow.

Actions | Options

< [m]

Il
Threshaol

Offset

Load ROI

Freguency - Phase
Filter

Transform
Constraint
Antialiasing

Trust Level

Noise Area Selection
Snake Options
Show Value
Blocked vessel

Negatif

P |
Mask Levels Curves Units

T

Phase shift Tolerar]

25

» o« [
Images

1

Time during :

797.000
The Flow
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Manuel d'utilisation du logiciel de Flow(1I)
Post-traitement pour EPI-CP

% | BIO FLOW IMAGE Analysis 2021.03.20

File Define ROI EPI.ROI Color Table Windows Option Help

Responsable : Olivier Balédent
Ecrit par LIU Pan en 2021

Base de la version 03/2021
Les principales étapes de post-traitement de EPI-CP sont : importation d'image ; segmentation d'image ;
correction des données ; observation et analyse des signaux ; analyse de I'impact respiratoire ; exportation de données.

La partie « autres opérations » dans chaque chapitre n'est pas obligatoire.

)

L4
o

1
L}
I
[}
r
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|  Importation d'images

I-1 Importer des images

Cliquez sur File->Open series dans la barre de menu de l'interface principale. Sélectionnez le fichier

Dicomdir que vous voulez ouvrir et attendez que la liste des séquences s'affiche.

# | BIO FLOW IMAGE Analysis
Rl W —
Define ROI EPLROI Color Table Windows Option Help

Open series
u Save place

G s
e O
Save image as...

Save mage without annotations as...

Save serie as...
1 Create DICOMDIR 4
Quit

s

- Y- Incollaboration with
= neriey +&1KERS"Y((;)E

rance ( £ ) Englan

La liste des séquences affiche toutes les séquences contenues dans Dicomdir et montre leurs parametres,
tels que la description de la séquence, le nombre d'images, le codage de la vélocité, etc. Sélectionnez
une séquence et cliquez sur le bouton OK pour charger les images dans l'interface principale.

En général, la série EPI-CP contient plus de 96 images avec un VENC (Velocity of ENCoding) non nul.

184



5] Open seres

Manufacturer - Philips Medical Systems  Model : Achieva dStream

Patient | 1dStudy | Date | Id Series | Series Desc. | Series Typel| # ofImages |Velocity Encodin |
18 HYPERPIC_PAMNL2101180954  18/01/2021 504 SAGT1 Other unuse -~
19 HYPERPIC_PAMNL2101180954 |18/01/2021 601 3D_Brain_VIEW_T2_3: Other 300 unused
20 HYPERPIC_PANL2101180954  |18/01/2021 701 PCV ECervLCS Flow 96 50 mm/s
21 HYPERPIC_PAMNL2101180954  |18/01/2021 801 PCWV10 acqueduc Flow 96 100 mm/s
22 HYPERPIC_PAMNL2101180954 | 18/01/2021 901 PCV5cpp mag Flow 81 50 mm/s
HYPERPIC_PAMNL2101180954 | 18/01/2021 1001 PCV 60 Cervvasc Flow 96 600 mm/s W
24 HYPERPIC_PANL2101180954 | 18/01/2021 1101 PCWV30 coro sinus later: Flow 96 300 mmjs
HYPERPIC_PANL2101180954 | 18/01/2021 1201 PCWVED intracranien Flow 96 600 mm/s
26 HYPERPIC_PANL21011580954 | 18/01/2021 1301 EPI CERWSLCSI* Flow 50 mm/s
27 HYPERPIC_PANL2101180954 | 18/01/2021 1401 EPI CERVWVEIVASC | Flow 1200 600 mm/s
28 HYPERPIC_PANL 2101180954 | 18/01/2021 1501 EPI ACQVI0LCS Flow 500 100 mmys
29 HYPERPIC_PANL 2101180954 | 18/01/2021 1601 EPI INTRAVEOVASC | Flow 1200 600 mm/s |
30 HYPERPIC_PANL2101180954 | 18/01/2021 1701 EPI CERVWELCS Flow 500 50 mm/s
31 HYPERPIC_PANL2101180954 | 18/01/2021 1801 EPI CERVWVEOVASC | Flow 1200 600 mm/s |§ M
32 HYPERPIC_PANL2101180954 | 18/01/2021 1901 EPI ACQVI0LCS Flow 900 100 mmys t
33 HYPERPIC_PANL2101180954 | 18/01/2021 2001 EPIINTRAVEOVASC | Flow 1200 600 mm/s il f
<« ] 3
J
, .
I-2 Autres opérations
I-2.a Introduction a l'interface principale
.
5] BIO FLOW IMAGE Analysis 2021.03.20 . , — — I P

File Define ROI EPIROI Color Table Windows Option Help

Study. Hate : 18/01/2021
Timesi10:20:27
Id sgries : 1201

4 |11
Sheet scroling

Nex: 1
View per Segment: 0 4
Sequence Time length: 0 nombre of overlay

M  Emplacement de la fenétre de prévisualisation (16 petites images affichées). Le numéro de

l'image actuellement observée est en rouge dans la fenétre de prévisualisation.

S Curseur de réglage du contraste de 1'image.
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- 32
< iy »

nombre of overlay

I-2.b Masquer les informations sur l'image

|

Hows [ Option ] Help

information Active
Window Size v Disactive

Venc

I-2.c  Redéfinir VENC

Vous pouvez définir un nouveau VENC personnalisé¢ lorsque le VENC est affiché de maniere

incorrecte.

ﬁ ¥ —— ——

WS i Option ] Help

information
Window_Size

186



Il Introduction a l'interface de post-traitement EPI-CP

Cliquez sur EPI ROI -> region 32 *32 pour ouvrir l'interface de post-traitement pour EPI-CP avec un
FOV 64 pixels x 64 pixels (autres tailles disponibles). Cliquez ensuite sur le bouton gauche de la souris

dans I'écran d'observation pour définir le centre du FOV.

% | BIO FLOW IMAGE .
‘ File Define ROI [EPl_ROl Color Table Windows Option Help

region 16*16 B T
region 32*32
region 64*64
region 128*128

18

1 128 70

<« i Gl < {0 Gl < () »
Sheet scroling Position width
Nex: 1 - 1
View per Segment: 0 <« |y Ll -
Sequence Time length: 0 ~ nombre of overlay =

L'interface principale d'EPI-CP est présentée ci-dessous. Elle comporte trois domaines fonctionnels

principaux identifiés par 3 couleurs :

B rouge, le domaine de segmentation qui contient deux onglets. La partie « Segmentation »
contient des algorithmes de segmentation fixes importés de 1'algorithme CINE-CP, tandis que la seetion
partie « DynamicSegmentation » contient des algorithmes de segmentation développés spécifiquement
pour la séquence EPI-CP. 1l existe deux algorithmes de segmentation dynamique et un algorithme de

segmentation fixe.

B En vert, le domaine d'observation des signaux vous permet d'observer les différents signaux
extraits du ROI. Vous pouvez effectuer des opérations telles que le glissement, le zoom et la
comparaison de deux signaux, ainsi que le chargement de signaux respiratoires et de pouls

périphériques.

D . bleu, le domaine de traitement du signal, contenant deux onglets : la seetion partie « FFT »
permet le traitement du signal dans le domaine fréquentiel en utilisant des filtres personnalisés. La
page partie « CUT » permet la segmentation et la reconstruction du signal, ainsi que et I'acces a une

interface permettant de quantifier I'effet de la respiration sur le débit sanguin.
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## | Segementation and Signal processit

Actions Options Mask Levels Curves Units
po o o — s

Segmentation | DynamicSegemnt

o . Py Traitment |[Z](§]| SecondSignal: (k] [t (W]
0 0 -1
4 L4 <) ! L&l < L X Volume
Threshold Phase shift Phase shift Tolerance X Trait_Signal
128 70 1 X resp_Physo
< T b T b b ppu_Physo
Offset Width Images X Stand devition
X Bruit
Segement | Volume Amplitude | Phase | WSS x Amplitude

Secand Signal
X 2ed_Signal
Nomalise

FFT |cuT

200
] »

Yrange
i <l »
|‘ < il v

Delet || Copy

IFFT with Constante:

Yes || No

Show Values

Ori || wait

Segmentation Type: Spectral  Component Level jnone

Il Segmentation d’image

[11-1 Algorithme de segmentation EPI-CP bas¢ sur l'optimisation CINE-CP

Dans la partie « Segmentation », le ROI peut étre segmenté en utilisant la méme méthode de
segmentation que pour la séquence CINE-CP. Cliquez sur Actions -> Segmentation -> Segmentation

spectrale pour commencer a segmenter le ROI.

Actions | Options Mask Levels Curves Units /
Segmentation 4 Spectral Segmentation (Auto)
Apply contour Draw (Manual)
Save L4 Fast Marching Method (Dynamic)
Export Velocity Field 4 Snake
WSS T T v
Velocities Field =
38 8 rr
Close o T b |Q| ‘Q|
|Oﬁset Width Images

On numérote de 1 a 4 les fenétres de I’interface comme indiqué dans la figure ci-dessous.

Dans la fenétre 1, cliquez sur le vaisseau que vous souhaitez segmenter. Le ROI est alors
automatiquement affiché dans la fenétre 3. Le ROI est ajusté en modifiant le curseur du seuil (plus la

valeur est €levée, plus le ROI est petit).
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Actions Options Mask Levels Curves Units
Segmentation Dynam\:SegEmnl‘
< [ ¥
18 79 25
<« [ 3 K 1 P i »
Threshold Phase shift Phase shift Tolerance
128 70 1
< 1 (] 1l T »
Offset Width Images

Segement ‘anume | Amplitude | Phase | Wwss |

s
120
140
160
180
-200
-220
-240

amplitude :

Cliquez sur le ROI correspondant dans la fenétre 3 puis cliquez sur Actions -> Apply contour pour
compléter la segmentation. Le ROI sera alors affiché dans la fenétre 2. Nous pouvons corriger le ROI
dans la fenétre 2 en cliquant sur le bouton gauche de la souris. En méme temps, les courbes de débit et
de vitesse (Maximum, Moyenne, Minimum) du ROI sont affichées dans les fenétres 3 et 4
respectivement (en méme temps, tous les signaux correspondant aux différents parametres seront

chargés dans le domaine d'observation).
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Segementation and Signal processing E
Actions Options Mask Levels Curves Units

Segmentation | DynamicSegemnt

B * Flow |TvanmenL wl[%]] SecondSignal: ) [t (i][&]
bt gnal: [fu) E3i(==3
a : X Somce ENECE
X velocity Max -80 F
=] velocity Mean| mm/s
<« [w * (] L il » o« [ = o X Velogity Min
X Volume -100
Threshold Phase shift Phase shift Tolerance X Trait_Signal
128 70 1 X resp_Physo
« m (K] i » <[ » X ppu_physo | -120 |
Offset Width Images § g‘aﬂd devition
ruit
Segement | Volume | Ampliude | Phase [ WSS X Amplitude -140

-160 F

-180

Second Signal

-200 £

Normalise:

Second
ERRTRRERER ARRRRNNRENA ANNRERRRNRARNRRNRRENRARRRUNRERAR] ARURRRURETAR
10

Y_pla |0

Zoom

FFT |lcuT

200
< u
Yrange

< [

<« [

Delet || Copy

IFFT with Constante:

Yes || N

d
£

Show Values

Segmentation Type: Spectrial ~ Component  Level: [none

Cet algorithme de segmentation est basé sur une optimisation de l'algorithme de segmentation CINE-
CP. Par conséquent, les résultats de segmentation ne sont pas trés bons, en particulier pour la
segmentation LCS. Il est donc recommandé d'utiliser les algorithmes de segmentation développés

spécifiquement pour EPI-CP dans la partie « DynamicSegmentation ».
[11-2 Segmentation dynamique

La segmentation dynamique est adaptée aux vaisseaux qui ont été considérablement déformés ou
déplacés pendant I'échantillonnage, comme les arteres ou les objets qui se sont déplacés pendant le
processus d'imagerie. Ce logiciel contient deux algorithmes de segmentation dynamique. Ils sont basés

respectivement sur 1'algorithme de croissance de région et 1'algorithme de contour actif.
I11-2.a Traitement des images

Un traitement d'image est nécessaire avant la segmentation dynamique pour réduire le bruit (cadre
rouge ci-dessous) et améliorer le contraste (cadre bleu ci-dessous) des vaisseaux dans les images de

contraste de phase.
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|Actions Options Mask Levels Curves Units

| Seg ion| Dy g

Mode || View IM jus,tments‘] Option

Original

Back

I Phase+Ampli Filter I

Low_Pass 4

High_Pass 4
I Test

Volume : 0.000000 mm3
Surface : 0.000000 mm2
Nb of pixel : 0

3 wl > BBlmensity:B

<

Grow Region lsrnake [ CF_AUAlO\_

0 98
@) Threshold <[ A< 1 )
Minimum maximum Apply to All
Copy to All

Cliquez sur Adjustments -> Phase + Amplitude Filter pour ouvrir la fenétre de débruitage.
Sélectionnez le type de vaisseau (artére ou veine) et réglez le curseur sur la valeur appropriée, puis
cliquez sur le bouton Apply et le logiciel appliquera automatiquement la débruitage a toutes les images

de contraste de phase en fonction de ces paramétres.

Threshold of Amplitude:
336

(W [ !

O atery | @ Vein |(C) SelfDifine ‘

Threshold in Phase Paositif:
0
< 1 »
Threshold in Phase Negatif.
-3000

Ensuite cliquez sur Adjustments -> Contraste pour ouvrir la fenétre de réglage du contraste. Déplacez
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directement les barres rouges et bleues sur le graphique ou bien saisissez des valeurs pour définir les
deux seuils. Le logiciel va ensuite étirer les niveaux de gris de I'image en fonction de l'intervalle du
seuil. Cliquez sur le bouton Apply et le logiciel rehaussera automatiquement toutes les images de la

séquence avec ce parametre.

# | Drag Vertical Lines to STRETCH Image Contrast =[Ol X ¥ cgStretch Tma... (e S
Contro |
207 80
R
fo2s -
-
- -
e - —
0.15 -
0.0 -
d -
n 0.05 -
c .
VOO’D = T T T T
-800 500 -400 -200 0
Scaling: | Linear '] Min: -907 Max: 80
Second Signal :
Apply - 2ed Signal
1 o "
#| Drag Vertical Lines to STRETCH Image Contrast l == ﬁ | cgStretch Ima... | = = DY
Controls
R
fo.asf
?o.zo_
v
e
£ 0151
<
goor-
50.05— il
Yoool . i
-800 600
i
U
Scaling: | Linear i in: - 4
g Min: -386 Max: 0 i T Cn
) Drag Vertical Lines to STRETCH Ima
Cancel Contrc r—

I11-2.b  Segmentation de type « Region growing »

Aprés le traitement de l'image, la segmentation dynamique peut étre effectuée. Dans la partie
« Grow_Region », cliquez sur Threshold ou sur STD.DEV, cliquez ensuite sur le bouton gauche de la
souris dans la fenétre de gauche pour définir la région noyau (germe ou encore seed point en anglais)

pour l'algorithme de croissance de région.

Sinous choisissons 7hreshold, nous devons définir le seuil d'intensité des pixels pour la région a croitre.
Sinous choisissons S7D.DEV, nous devons définir ce paramétre et le logiciel calcule ensuite les seuils

en fonction de I'écart-type et de la moyenne des intensités des pixels dans la surface initiale.

Une fois que vous avez trouvé le bon seuil, cliquez sur le bouton Apply. Le logiciel va alors segmenter

toutes les images a tour de role en fonction de ce parametre.

Cette méthode de segmentation est particuliecrement adaptée aux petits vaisseaux présentant un
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déplacement ou une déformation.

| Mode H View H Adjustments H Option |

Phase A . = & 5 E‘E‘Imensiw 25
Grow Region | Snake | CF_Auto
0 129
< [m r 4 ] [ P
@ Threshold < 11 e [ Apply o All|
STD.DEV <] m 3 \M/

I11-2.c  Segmentation de type « Snake »

La sélection de l'algorithme « Snake » nécessite de définir un profil initial (ligne verte dans la fenétre

de gauche sur la figure ci-dessous) et de définir 4 paramétres (dans le cadre rouge ci-dessous).

Cliquez sur le bouton gauche de la souris plusieurs fois dans la fenétre de gauche pour définir le contour

initial. Cliquez sur le bouton droit de la souris pour effacer le contour.

Parmi ces quatre parameétres, « Elasticity » et « Curvature » affectent la finesse et le détail des contours,
des valeurs plus petites étant recommandées pour les petits vaisseaux (vaisseaux cérébraux). La valeur
de « Gradient » peut étre interprétée comme la force de la convergence des contours vers le gradient.
La valeur du parametre « /nterval » est le nombre d'itérations de la déformation des contours. Des

détails supplémentaires peuvent étre trouvés dans la littérature (Xu & Prince, 1998).
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Segmentation| DynamicSegemnt

| Mode H View || Adjustments || Option |

&
\

Phase - 4 N
C— 1l

} |Intensity : 25

111

Grow Region | Snake | CF_Auto

1 7

4
Elasticity

Fl

Curvature

L1

1
L1

(]
Gradient

[ |
Interval

1

L1

Start |

‘ Apply to all |

En cliquant sur le bouton Start, vous pouvez voir le processus de convergence de contour et continuer
a ajuster facilement les parametres. Cliquez ensuite sur Apply to all et le logiciel terminera

automatiquement la segmentation des images restantes.
Cet algorithme de segmentation dynamique est adapté aux gros vaisseaux qui contiennent de
nombreux pixels, comme les artéres coronaires pulmonaires.

[11-3 Segmentation « Fix — CF automatique segmentation »

L’abréviation « CF » signifie caractéristiques dans le domaine de la fréquence. Cet algorithme de
segmentation est développé spécifiquement pour EPI-CP. Sans régler les paramétres, on sélectionne le
type de vaisseau a segmenter et le logiciel affiche ensuite automatiquement I'image traitée dans la

fenétre de gauche.
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Segmentation | DynamicSegemnt
[ Mode || view |[ A |[ Option |

Volume : 0.000000 mm3
Surface : 0.000000 mm2
Nb of pixel : 0

% —
\F’hase—vl 7 m > t}‘@lnlensw 13

: Grow Region | I Snake | CF_Auto

20
Artery < 1l »
Extent_Arery
20
@Vem < {1 3
Extent_Vein
20
CSF < 1 »
Extent_CSF
)
« 1l
Extent segement
Denoising
Copytoall |

Artériels

Image original

Image original

CF Image

CF Image

Une fois I'image CF générée, cliquez sur le vaisseau a segmenter dans la fenétre de gauche et dans le

méme temps, le contour du ROI s'affiche dans la fenétre de droite. Définissez la valeur du seuil

(segmentation par intensité de pixel) en ajustant le curseur « Extent segment ».
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Phase - 1 NN .
— 4 [ , ‘>H> Intensity : 0
Grow Region | Snake | CF_Auto
20
Artery < 1 b
Extent_Artery
20
V| Vein Ll 1 b
Extent_Vein
20
CSF < T b
Extent CSF
83
] 1 »
Extent segement
Denoising
Copyto all

Apres avoir terminé la segmentation, cliquez sur le bouton Copy to all pour copier le ROI sur toutes

les images de contraste de phase afin de compléter la segmentation.
[11-4 Autres opérations

I11-4.a Définition manuelle du ROI

Sélectionnez Actions -> Segmentation -> Draw, dessinez un ROI dans la fenétre 1 et cliquez sur le

bouton droit de la souris pour confirmer la sélection.

Actions | Options Mask Levels Curves Units

Segmentation 4 Spectral Segmentation (Auto)
Apply contour Draw (Manual)
Save » 'ast Marching Method (Dynamic)

Export Velocity Field 4 Snake

W — v
W
Phase shift Tolerance

Velocities Field

Close SRR TR & &

|Oﬁset Width Images

[11-4.b  Chargement d'un ROI de segmentation

Lorsque les données sont enregistrées, le ROI est également enregistré dans le dossier « Segment ».
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La segmentation ROI peut étre chargée via DynamicSegment -> Option -> Load ROI.

Actions Options Mask Levels Curves Units

Segmentation DynamicSegemnt|

| Mode || View || Adjustments |[ Option ]

Load ROI

I11-4.c  Sélectionnez plusieurs ROIs

Si vous devez sélectionner plus d'un ROI, vous pouvez changer le mode de segmentation en cliquant

sur Mask -> Keep Mask dans la barre de menu.

Actions Options Levels Curves Units
Dyt Drawing Area Radius »

iasas (e | Koep Mask

v Clear Mask

IV Correction des données

Apres la segmentation, le logiciel affiche les signaux de données du ROI dans le domaine d'observation.
Cependant, le signal de débit est incorrect & ce moment-la. En effet, la vitesse dans le tissu stable peut
ne pas étre nulle, ce qui entraine une déviation de la valeur de la vitesse mesurée pour le pixel. 11 est
donc nécessaire de réinitialiser la vitesse nulle (calibration) en définissant un tissu stationnaire et de

corriger les erreurs dues a ’aliasing.
IV-1 Calibration

Cliquez sur Options -> Noise Area Selection. Vous avez alors plusieurs choix possibles. En effetil y a
trois modes de fonctionnement entierement automatiques (Auto Definir), semi-automatiques

(Semi_Auto_Definir) et manuels (Definir / Definir in image amplitude / Definir in bruit limit_image).

and Signal

Actions | Options | Mask Levels Curves Units

Segmer Filter

d
vy Transform 4
Mode n =—— = =
[ Modq oS ' v i’ce |Tranmem. Second Signat: [k [t&][E
Antialiasing v =% Velocity Max
Trust Level v X VelacityMean | 2500 & mm3/s
»

= |
- B - X Velacity M
Noise Area Selection ¥ Active : elocity Min
X Volume 000 E
Blocked vessel Desactive X Trait_Signal
Negatif Auto_Definir X resp_Physo
- X ppu_Physo | 3500 £
ermi_Auto_Detinit 1+ Stand devition
Definir X Bruit 1000
Definir in Image Amplitude X Amplitude
Definir in bruit_limit image 1500 E
e
5000 E
Phase v 1 NN .
<[ p [2][pJersvzo 5500 E
Second Signal
Grow Region | Snake | CF_Auto X 2ed_Signal
Normalise: ‘ Second
20 [HE N NN NN NN \IIHHIH‘\
Arery K i > Y_pla [0 ) 5 15
Extent Artery
20 Zoom ¥ Value is :-4225.16 12img <[ 0.83 31 The Stdev Value is : 635228
¥|Vein < 1 3 X Position is :0.81 The time during: 30.4560s  The Mean Value is : 4074.29
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e La définition manuelle est suggérée uniquement pour ceux qui ont une certaine expérience de
'anatomie. Dans la fenétre de définition manuelle, maintenez le bouton gauche de la souris
enfoncé et faites glisser la souris pour définir un contour de tissu statique, puis appuyez sur le

bouton droit pour confirmer le contour sélectionné et terminer la calibration.

Definir Definir in image amplitude Definir in bruit_limit_image
| Segmentation | DynamicSegemnt| Noise Analysis ‘57'9""""”" DynamicSegemnt| Noise Analysis

ot got

o Le mode « Semi_Auto Definir » permet d'ajuster la taille de la surface de tissu stationnaire
en réglant la valeur seuil. La sélection est ensuite définie automatiquement par le logiciel. Puis

appuyez sur le bouton OK pour confirmer le contour sélectionné et terminer la calibration.

Segmentation | DynamicSegemnt| Noise Analysis

Not good

= S

[

e Le mode « Auto_Definir » est entierement géré par le logiciel lui-méme et le contour de tissu

stationnaire final est affiché dans une fenétre indépendante.
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# | bruit zone difinir

Une fois la calibration terminée, les signaux de débit et de vitesse dans le domaine d'observation
passent du noir au vert pour rappeler a l'utilisateur que la calibration est maintenant terminée.

L'étalonnage peut étre annulé en cliquant sur Option -> Noise Area Selection -> Desactive.

= | Segementation and Signal processing

Actions | Options | Mask Levels Curves Units
Filter
Transform
® =
Constraint X:e ‘Traw.ment Second Signal BEEE |
Antialiasing X Velocity Max l
Trust Level X Velocity Mean 3000 m3/s
. 3 X Vvelocity Min E
Noise Area Selection Active
X Volume
Blocked vessel ( Eesa:tlve :‘_7 X Trait_Signal 3500
Negatif v Auto_Definir ;'ESLP“!’S“
. L ppu_Physo
SRR X Stand devition | 4000
Definir X Bruit
Definir in Image Amplitude - Ampliude 4500 £
in bruit_limit image
5000 £
Bissoms ! ; Bmmenm 1 5500 *
Second Signal
Grow Region | Snake | CF_Auto % 2ed_Signal 5000 F Second
Normalise:
— 2 |HIIIIHHHHH\HIIIHHHHH\HIIIIIIHHHH\\IH\IIIH‘\
Baney ¢ UL E Y_pla |2 ) 5 10 15 20
ent_Artery
20 Zoom | 1.27 4 5120.45] The Stdev Valu
[¥]vein < m 3
Extent_Vein
- 20 FFT | cuTt
CSF 4 [T} »
e 20
L <[ 3
Yrange
83 < [m) 3
< [ 3
Extent segement -
« [ »
[ |Denoising ‘
IFFT with Constante.
Show Values

IV-2 Correction de I’aliasing

Si VENC est réglé sur une valeur inférieure a la vitesse maximale du débit sanguin, un phénomene

d’aliasing se produira. Il peut étre corrigé en cliquant sur Options -> Antialiasing ->.... Pour les artéres
(Veines), vous pouvez méme choisir A/ Series -> Positive (Negative).
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Actions | Options | Mask Levels Curves Units

Segmer

Mode

Filter 4
Transform 4 E]
Constraint 4

Antialiasing
Trust Level

Noise Area Selection
Blocked vessel
Negatif

Positive
Negative

Lorsque vous faites la correction de 1’aliasing, assurez-vous que le ROI est précis, sinon le bruit sera pergu

comme de I’aliasing et le débit sera entaché de trop d’erreur.

IV-3 Autres opérations

IV-3.a Changement d'unité

Sélectionnez Curves Units puis la grandeur physique souhaitée et enfin 1’unité souhaitée.

Actions Options Mask Levels[CuwesUnits

4 |11
Threshold Filter

Flow
Volume
Time

| 611

]

v

mma3/s
mL/s

mL/min

75

|
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V Observation et analyse des signaux

V-1 Domaine d'observation

V-1.a Introduction

Une fois la segmentation et le calibrage terminés, l'utilisateur peut observer sur le domaine

d’observation les différents signaux extraits pour le ROI (figure ci-dessous).

""" iy Flow Traitment: III Second Signal: @ ‘

----- X Surface | E—
----- X Velocity Max E
----- & Velocity Mean e mm3/s
----- X VelociyMin 13000
----- < Volume E
----- X Trait_Signal 3500 £
----- X resp_Physo E
----- & ppu_Physo E
----- & Stand devition (13000 [
----- X Buit E
----- & Amplitude E
P 1500 |
5000 £
5500 F
Second Signal: E
...... X 2ed Signal|5000 F Second
MNormalise: |
Lerrevereerrereerreer e et e PPl IIIIIIIIII|I
Y_pla |0 - 30
Zoom 1 Y Value is :-5967.26 10 img :[ 0.68 , -3654.83] The Stdev Value is : 619.580
X Position is :0.69 The time during : 30.1560= The Mean Value is : 417446
==

B Dans le cadre rouge, on trouve la liste des divers signaux extraits du ROI (Flow / Surface /
Velocity / Volume / Stand devition / Bruit / Amplitude), des signaux traités (7rait_Signal) et des signaux
importés en externe (resp Physo / ppu_Physo).

B Dans le cadre vert se trouve le deuxiéme signal affiché dans la fenétre d’observation. Le signal
issu de la liste des signaux doit étre glissé et déposé dans cette zone afin d'étre affiché, y compris la

fonction d'auto-normalisation.
Dans le cadre orange se trouve la barre de menu des fonctions.

B Dans le cadre bleu, la fenétre d'information affiche les informations relatives au signal (fime
during / Stdev Value / Mean Value) et les informations de la « Trackball » (cercle rouge). Les valeurs
X Position et Y Value indiquent la position de la souris dans le systeme de coordonnées, I’indication
« 10imag : [0.68, -3654] » indique la position actuelle de la Trackball sur la 10éme image, les chiffres

indiqués correspondant au temps et au débit.
V-1.b Signaux de sélection et d'observation

La fenétre principale affiche le signal sélectionné dans la liste des signaux disponibles. Le signal est
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alors observé dans la fenétre principale et les principales actions possibles sont les suivantes :

e Déplacement de la souris : Signaux de déplacement,
e Molette de la souris : Zoom sur l'axe X,
e Ctrl + Molette de la souris : Zoom sur 'axe Y,

e Clic sur le bouton [t : Affichage des signaux a la taille par défaut,

e Double clic : I’affichage s’adapte pour montrer la segmentation du point correspondant a la

position du trackball.

Les données sont affichées dans la fenétre d'information en temps réel pendant le processus

, .
d'observation.
Segmentation | DynamicSegemnt Bouton de réinitialisation
(oce | (Option | o [rossment [E%]] _Secona st ) | () @0
urface == - -
X VelocityMax | .
X Velocity Mean mma3/s \ | Double clic
X VelocityMin | 3000 E 1 | \
X T J‘ i I 1 | )|
{ Trait_Signal i
X resp_Physo 3500 H | { |‘ i i 1 A ‘ I’ ‘ ‘
X ppu_Physo i I ‘ | “‘ “ ";‘ ‘l
g oo 111711 w"‘\‘ NARYR b
\ Bruit
X Amplitude |“‘ | ‘|f \H | vl | \ ‘ A i ,
4500 " \"\ “rf‘\\d" H“J
‘ Fn ‘ 1l ‘ I } I
i | (]
- :ooo—lH | Il ‘|H-“ h\
rd
[Phase  ~] . lf‘ﬂ' Hmmnsw 13 | 5500 -“ I l‘ ‘
Second Signal |
Grow Region | Snake | CF_Auto X 2ed_signal annn E second
N lise:
2 e ERRERRERINI FENRRENRERA RRRUNNRREN] FANRRRANERE RNRRRRRRENA ARRRRRNRNNAN
Adtery < 1 » ¥Y_pla [0 )
LU 2 Zoom [! alu 162img [1247, 341474]  The Stde
| Vein < [ » The time during : 30.1560s  The Mean Val
Déplacement de la souris 0 Molette de la souris Ctrl + Molette de la souris
00 mmﬂ.h ‘ ) . o mmdls ‘ 0 F mmals
sot || | s A ‘ |1 00 1g®
000 TIRD Wi ) { 1000 r ) 10° f,
soo ‘.,. H I “‘. 1500 [
| ‘
il ' Pyt ! 5000 10 I
1 |
500 ! 5500 ! 10"
oo | Second i Second Second
| 1 ool uu.\ mum\mmuh T
g ; o i i i ; i } b i

V-1.C Chargement des signaux physiologiques
Cliquez sur ® pour charger les signaux physiologiques, contenant généralement un signal respiratoire
et un signal de pouls.

Le logiciel trouvera automatiquement le fichier cible en « .log » et extraira le signal. Si le fichier cible

n'est pas trouvé, une fenétre de sélection manuelle apparaitra, avec une invite indiquant l'intervalle de
temps dans lequel le fichier doit étre sélectionné ; Please pickafile before:10:17: 49

Dés qu'ils sont chargés, les signaux resp Physo et ppu Physo peuvent étre observés.
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Tratment [[Z)[X)] Seconasignal ] [t &

t : x10° _Press re
i 'W
pal | x10° F / i \,
5 / /o
on s { |

e \

Secand Signal
 2ed _Signal
Nomatise

Signal respiration

Second

' ‘ ! \

Pressure

1]

ecand Signal
X Z2ed_Signal
Nommalse:

P—— g .

| L L
20 o5 20

al pulse artériel

il
) K-M\” l

Second

V-1.d Affichage

du second signal

Il est possible de comparer deux signaux. Faites glisser le deuxiéme signal vers la fenétre du Second

Signal ? et 'état de 1'affichage s'activera automatiquement : X >3

Le logiciel calcule automatiquement les parameétres de normalisation pour afficher le second signal

dans le systeme de coordonnées du premier signal. En cliquant sur ¥ plan et Zoom, on obtient 1'effet

montré dans I'image ci-apres. Pour la normalisation, les parameétres peuvent étre définis manuellement.

Second Signal: @

Second Signal :

MNormalise:

..... & Flow . =
----- X Surface _'Lr?:t\rlnent
----- # Velocity Ma
----- # Velocity Mean
----- X Velocity Min )
----- » Volume
----- b4 Trait_Signal
----- 26 resp_Physol
..... X ppu_Physo
----- X Stand Hevition | 1000
----- > Bruit
----- # Amplitflde
4500
5000
X resp_Physo
5500 ¢

Second

[¥]¥_pla -4437.1
[#]Zoom 0.247

10 15

The Stdev Value is : 611.586

The Mean Value is : 4127.01

20 25 320

V-1l.e

Extraction directe des données du signal

On peut extraire les données du signal directement de la liste des signaux en cliquant sur Show Signal

dans le menu du clic droit.
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L Flow! [y J‘é-] Second Signal: (| == \
§ Surfz Show Signal I - -
VeloCnywrax—p=— .
X Velocity Mean M T & nfor.. L |
X Velocity Min 3000 :;w — Fae |
x Volume he Y value | ;" (| | ‘| T ~ 7'\,,
X Trait_Signal ol \ ) \ s ) / \
= \, \ f )
X resp_Physo 3500 %61 fi \ | A i/ I \ '|
X ppu_Physo o 313 ‘\l [ Ui | | f
X Stand devition | 4000 e s fh I k A L) L) " |
X Bruit 412213 \ f A 1‘ ) \
X 361811 i { \ ‘ 1 ‘IL.
v Amplitude 43]27785’3 i { { | | | | \ ‘ | ! 4 \
1500 599933 | \ | J |
— \ il A |
A 482178 \ y |
5000 = | ' |
0037 | | !
5500 392169 l [ I
> S
Second Signal S
@ o P B e -lGOG;A
__SESEEE | :nnn gt Second
ormalise P I | | I |
e LUttt
VY_pla 44371 ) I 383008 I 10 15 20 25 20
v|Zoom 0247 Y Value is :-5424.2:08 — ).37] The Stdev Value is : 611.586
X Position is :0.12 The time during : 30.1560s The Mean Value is : -4127.01

V-2 Domaine du traitement du signal

V-2.a Introduction
L'interface de traitement du signal comporte deux fonctions principales, a savoir :

— Le traitement du signal dans le domaine des fréquences,

— La segmentation et la reconstruction du signal.

V-2.b Traitement du signal dans le domaine des fréquences

Il est possible de charger le signal cible dans l'interface de traitement du signal dans le domaine des

fréquences en cliquant sur le bouton &l dans l'interface de visualisation.

La fenétre supérieure montre le spectre d'amplitude du signal a traiter et la fenétre inférieure montre le

signal du spectre d'amplitude traité.
La figure ci-dessous contient différents cadres de couleur décrits ci-apres :

Curseurs permettant de régler la position de départ et de fin de l'intervalle de traitement (copie

ou suppression). Les valeurs correspondantes sont affichées dans la fenétre supérieure.

> Copier ou supprimer des signaux dans l'intervalle de traitement de la fenétre supérieure vers

la fenétre inférieure.

B  Effectuer la transformée de Fourier inverse du signal du spectre traité. Possibilité d'inclure ou

d'exclure la composante continue.

B  Afficher les valeurs (amplitude, phase) du signal 4 traiter et du signal traité.
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imce TraltmenLI (& [X ‘ Second Signal |§\ @l E‘ :g}‘
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X Velocity Min 3000 | | ) )
X Volume | il | I ) { y | ‘
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- ||
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Apres avoir cliqué sur le bouton dans l'interface « /F/F'T », le logiciel charge automatiquement le signal

traité (7rait Signal) dans la liste des signaux sur I’interface d’observation.

- Flow

X Surface
X Velocity Max
X Velocity Mean
X Velocity Min

Trait_Signal
[Trait Signall

@
4 2k

Traitment | (]| SecondSignal ) [i)[E&)

X ppu_Physo
- Stand devition
- Bruit

X Amplitude

oS
= e |
——

7]Y_pla 44371

%
3600 £ mm3/
[3800 :

1000 £
1200
1400

1600

Second
Ll

|I\HIIIH\ [HEE NN NN NN EEEE NN HIHHIH‘HIH\
) 5 10

v|Zoom

0103

¥ Value is :-4811.88

55img :

X Position is .41

The time duri

V-2.c Segmentation et la reconstruction du signal

Dans un premier temps, ouvrez l'interface « segmentation et reconstruction » en cliquant sur le bouton
[#] dans l'interface de visualisation. Le logiciel calcule automatiquement les paramétres de
segmentation dans l'interface « /st Algo » en se basant sur les caractéristiques du domaine fréquentiel

du signal. 11 est aussi possible de les ajuster manuellement.
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La figure ci-dessous contient différents cadres de couleur décrits ci-apres :

Sélectionner la valeur maximale ou minimale comme point de coupure pour chaque cycle
cardiaque. Les points de fractionnement peuvent é&tre ajoutés ou supprimés dans la fenétre

d’observation par ctrl + clic gauche de la souris.

B Aprés avoir confirmé que tous les points de coupure sont corrects, cliquez sur Apply pour

accéder a l'onglet Display.

B Utiliser tous les cycles cardiaques indépendants pour reconstruire un cycle cardiaque reconstruit
de 32 points d'échantillonnage. La ligne rouge dans la fenétre est le cycle cardiaque reconstruit. Les
points blancs sur chaque point d'échantillonnage sont la distribution des valeurs pour chaque cycle

cardiaque. Les informations sur le cycle de reconstruction sont affichées en bas de la fenétre.

)
®

SED [reimert [EE] secorssonst ) EHE |

X velocityMax | 3000 F
2 Velocity Mean
X Velocity Min
* Volume 3500
X Trait_signal
7 resp_Physo

X ppu_Physo 1000
¥ Stand devition

X Bruit 4500,
¥ Ampliude

Second Signal 3000 F

bl esp_Physol Second
Nomalise

= cn ol e b ncd e b b
Y_pla '“7 4 5 7 10 17 14 16
Zoom 024 e g e 586

0 5 10
1stAlgo | Display | SumCycle

NPicyele: =

5

Leftrange - =

Rightrange:

Time [0.0.812] During:0.812 Sec Mean: 4159

Value:[-5068, -3486] Volume: 0(+) 1676 3353()

CUT_Max || CUT_Win |App\y |

V-2.d Observation de cycles cardiaques indépendants
Des cycles cardiaques indépendants peuvent €tre observés dans 1’onglet « Display ».
La figure ci-dessous contient différents cadres de couleur décrits ci-apres :

B Sclectionner un cycle cardiaque via le curseur pour I'observer dans la fenétre de droite. Il peut

¢galement étre ajusté dans la fenétre supérieure avec le raccourci Ctrl + molette de la souris.
Reéglage des paramétres affichés dans la fenétre supérieure (intervalle et centre).

B axe des X dans la fenétre supérieure représente le temps et l'axe des Y représente un
parametre du cycle cardiaque, défini par ce bouton d'option, tel que le débit moyen, 'amplitude, 1'écart

type, la valeur maximale, la valeur minimale et la période.
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B Ouverture de l'interface d'impact respiratoire quantifié, qui sera expliquée en détail dans le

paragraphe suivant.

B Sauvegarder le signal dans la fenétre supérieure nommé « Cycle All ».

1st \go | Display | §

| NCycle : Ctrl+ Wheel
< 11

Width : Wheel

4

Position : Shift+ Wheel
4

Time :[6.80.7.56] Mean: 4317

; During:0.7560 Sec

e: te| | Dfinir by Respi | | Dfinir by Respi2 ||| Save Value:[-4977.-5151] Volume: 0(+) 1602 3205(-)

- Amplitude

StVolume

Max
;F Min T
_L.Periad

V-2.e Reconstruction selon des cycles cardiaques spécifiques

Dans l'onglet « SumCycle », nous pouvons choisir de n'utiliser que certains cycles cardiaques

spécifiques pour la reconstruction du cycle cardiaque moyen.

La figure ci-dessous contient différents cadres de couleur décrits ci-apres :
B Définir la position de départ.

B Définir la position d'arrét.

B Définir le seuil de I'axe des Y.

Sélectionner les cycles cardiaques situés dans la zone a utiliser pour la reconstruction. Cliquez
sur le bouton SZow pour reconstruire le cycle cardiaque moyen avec le cycle cardiaque sélectionné et

affichez la courbe dans la fenétre de droite.

B Sauvegarder le cycle cardiaque reconstruit. Si « UP » (respectivement « Down » et « All ») est
s¢lectionné, le cycle cardiaque reconstruit est enregistré sous le nom de « Cycle

Inspire » (respectivement « Cycle Expire » et « Cycle intervalle All »).
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FFT | CUT

1stAlgo | Bispiay| Sungfycle

IN.Start 2

< 1] »
N.Stop : 31

< 1l »

Limithre : -4132

Time :[ 0,0.850] During:0.850 Sec Mean: -3802

Q@ UP Down All Value:[-4706.-3217] Volume: 0(+) 1603 3207(-)

1stAlgo l Display | & mCycle

N.Start : 2

« [m b
N.Stop: 31

4 ] »
Limitline : -4331

<4 i »

frmm—— Time :[0.0.797] During:0.797 Sec Mean: -4513
upP Q) Down All | SHOW Save Value:[-5490.-3726] Volume: 0(+) 1785 3571(-)
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VI Quantification de I'impact de la respiration

Le logiciel contient deux interfaces spéciales pour la quantification des effets de la respiration, qui

doivent étre ouvertes apres avoir chargé le signal de respiration dans l'interface d'observation.

- Traitment Second Signal I@
LY

- Surface Looo
X Velocity Max |

X Velocity Mean mmB3/s
X Velocity Min 3000
X Volume

- Trait Signal

X resp_Physo

goU

" PPU_PTys0
- Stand devition
X Bruit

X Amplitude

4000 ;

1500

5000

5500

Second Signal

X 2ed_Signal 3nnNn

Normalise.

Second
‘I\IIIII\IH\HIHI\I\II\IHH\I\II\II\I\IH\HII\IIII\IHI\‘\
5 10 15

Y_pla 0

Zoom

1stAlgo | Display | SumCyel
N.Cycle : Ctrl + Wheel
<« [

Width - Wheel

<

Position : Shift - Wheel
<

Mean > || ‘ Dfinir by Respi || Dfinir by Respi2 || Save

Time :[0.0.812] During:0.812 Sec Mean: -4149
Value -5064,-3464] Volume: 0(+) 1673 3347()

VI1-1 Méthode 1

Cliquez sur le bouton Difinir by Respi dans l'onglet Display de l'interface « Traitement du signal »
pour ouvrir ’interface Reconstruit Cycle inspiration and expiration. Lorsque l'interface s'ouvre, le

logiciel trouve automatiquement les poles de chaque cycle respiratoire.
La figure ci-dessous contient différents cadres de couleur décrits ci-apres :

B 1 signal respiratoire lissé peut étre lissé a différents niveaux en modifiant le curseur « Level
of Smooth ». Le logiciel marque automatiquement les points de pdles de chaque cycle respiratoire
(« * » et « * »). On peut définir les positions de début et de fin de I'intervalle de traitement en modifiant

les curseurs « Start Position » et « Stop Position ».

Signal du cycle cardiaques. La valeur X correspondant a chaque marque « * » est la Temps
médian d'un cycle cardiaque indépendant et la valeur Y correspond a la moyenne d'un cycle cardiaque
indépendant. Les cycles cardiaques de couleur bleue indiquent qu'ils ont lieu en période d'expiration,
et de la méme maniére, les cycles cardiaques de couleur rouge indiquent qu'ils ont lieu en période
d'inspiration.
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B Sélectionner les points de pole a supprimer pour la correction (Le point polaire sélectionné est

indiqué par « A » dans la fenétre en haut.).

B Définition des périodes d'inspiration et d'expiration. La valeur par défaut est de 50% de

l'intervalle de temps avant et aprés chaque point polaire.

B s cycles cardiaques pendant l'intervalle inspiratoire sont reconstruits comme le cycle

cardiaque inspiratoire moyen et affichés dans la fenétre supérieure.

#| Reconstruit Cycle inspil

ion and Cycle Expirati

W —
T rl'l T'|'ITI |

" Second

LI_ILJ_I wideoadool
. .

25

CC:

=ac

&
?

Save inspiration CC

Level of Smooth :

Stop position :

s § &

Y
N

-4400
4600
4800

Inspi & Expi CC:

0

5 10

Save Inspi Expi CC

15

20

5

10 15

Second,
25

[ S0 I P O P I

Do this after

3
4

o WN -

-

Definir The Inspiration Range

overage percentage :

<

et percentage :

i

0
1t

Definir The Expiration Range

Coverage percentage :

<

Offset percentage :

0
[

CC:

Save Expiration CC

Inspiration CC :

During:0.783 Sec
Number of CC: 22
Volume positif: 0
Volume negatif: 3379

1| Meanflow:-4345

32flow value :

-5284.70
-5227.60
-5140.48
-5008.59
-4824.72

<
Inter AllCC :
During:0.811 Sec

Number of CC: 37
Volume positif: 0

1 | Volume negatif: 3347

Mean flow: -4157

32 flow value
-5075.57
-4979.70
-4870.10

-4735.58
-4572.74

<
Expiration CC :

During:0.851 Sec
Number of CC: 15
Volume positif: 0
Volume negatif: 3280

. 1| Meanflow:-3882

32flow value :

-4768.84
-4616.11
447355
-4335.17
-4203.15

1)

111

Le graphique ci-dessous montre un exemple de modification de l'intervalle respiratoire

ajustement des parametres dans le cadre vert.

apres
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VI1-2 Méthode 2

VI1-2.a Introduction

Cliquez sur le bouton « Difinir by Respi 2 » dans l'onglet « Display » de l'interface « Traitement du
signal » pour ouvrir I’interface « Definir Respiratory Interval & Construir ». Dans cette interface, nous
pouvons définir 4 intervalles d'état respiratoire (/nspiration | Hold-Inspi | Expiration | Hold-Expi) en
utilisant la courbe dérivée de premier ordre de la courbe respiratoire. Aprés avoir défini l'intervalle
respiratoire, le logiciel peut quantifier l'effet de la respiration sur le débit par des calculs itératifs pour

obtenir 'effet du retard de l'intervalle respiratoire sur chaque parametre du débit sanguin/LCS.
La figure ci-dessous contient différents cadres de couleur décrits ci-apres :

B 1. fenétre supérieure montre la courbe respiratoire lissée et les points de départ des quatre
intervalles d'état respiratoire. La fenétre inférieure montre la dérivée de premier ordre de la courbe
respiratoire et les deux barres de seuil. Les trois curseurs ajustent tour a tour le niveau de lissage de la

courbe respiratoire, les seuils supérieurs et inférieurs des dérivées de premier ordre.

Diagramme de coordonnées des quatre intervalles de 1'état respiratoire (indiqué par des
couleurs différentes). Le premier curseur permet d'apporter des corrections aux intervalles respiratoires.

Le deuxiéme curseur permet de définir le délai des intervalles respiratoires.

B Chaque symbole « *» dans la fenétre représente un cycle cardiaque individuel, 'axe X est la
coordonnée temporelle et 'axe Y est le débit moyen pour chaque cycle cardiaque par défaut, la couleur

indiquant 1'état de l'intervalle respiratoire dans lequel il se trouve. La premiere fenétre de controle est
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utilisée pour ajuster I'axe Y du systéme de coordonnées. La deuxiéme fenétre est utilisée pour définir
la position de début et de fin de la reconstruction. La troisieme fenétre de controle permet de définir
rapidement la position de début et de fin du n-iéme cycle respiratoire (le point rouge représente le

début d'un cycle respiratoire).

B  Interface d'affichage des résultats des cycles de battements cardiaques reconstruits, contenant

les parametres de la courbe reconstruite.

B Fenétre de contrdle d'analyse de stockage permettant de stocker des courbes de reconstruction

pour chaque état et pour générer des courbes d'impact respiratoire.
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Pour faciliter la compréhension, un exemple ne contenant que les intervalles d'inspiration et
9

d'expiration sera utilisé ensuite pour illustrer le mode opératoire.
VI-2.b Définition de l'intervalle respiratoire

Augmentez d'abord le niveau de lissage de la courbe de respiration, puis réglez les seuils supérieur et
inférieur sur 0. Le logiciel définira la courbe dérivée de premier ordre de la respiration au-dessus du
seuil supérieur comme l'intervalle inspiratoire et en dessous du seuil inférieur comme l'intervalle
expiratoire. Entre les seuils supérieur et inférieur, c’est l'intervalle Hold-Inspi lorsque la pression est

positive et c’est l'intervalle Hold-Expi lorsque la pression est négative.

Par conséquent, si les seuils supérieur et inférieur sont tous deux fixés a 0, il n'y aura que des intervalles

inspiratoires et expiratoires.
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Lorsque la définition est terminée, l'intervalle de respiration s'affiche dans la fenétre rouge ; en méme

temps, le logiciel trouvera les cycles cardiaques correspondants sur la base des intervalles respiratoires

et les reconstruira en un cycle cardiaque inspiratoire et expiratoire moyen (rouge et bleu).

La courbe verte est le cycle cardiaque moyen reconstruit en utilisant tous les cycles cardiaques entre

les deux bars (départ et fin). On peut étre amené a afficher d'autres courbes reconstruites via la fenétre

de contrdle (4!l / Inspi+HoldInspi | Expi+HoldExpi).
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Les parametres et les valeurs de la courbe de reconstruction peuvent étre copiés directement.
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VI1-2.c Observation et définition des points de départ et de fin

La valeur de la représentation de 1'axe des Y peut étre modifiée via le menu déroulant de I'axe des Y

(cadre rouge sur la figure ci-apres). La Value peut également étre changée en Deriva pour montrer la

variation de chaque cycle cardiaque par rapport au précédent (cadre jaune). L'intervalle de début et de

fin est défini par le curseur comme deux cycles respiratoires (cadre bleu). La barre limite de début et

de fin est affichée simultanément dans la fenétre de la courbe respiratoire.
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VI-2.d Génération de courbes d'influence respiratoire pour chaque parametre

Cliquez sur le bouton « Mean Flow » (Amplitude / stVolume / Period) dans la fenétre « Analyse CC »

pour générer une courbe de l'influence de la respiration sur ce parameétre. La courbe rouge

(respectivement bleu) indique la variation du débit moyen du cycle cardiaque reconstruit inspiratoire

(respectivement expiratoire) avec le délai de l'intervalle respiratoire.
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La courbe d'influence respiratoire montre que la respiration a un effet sur le débit moyen et la période

de cardiaque. Le cycle de reconstruction expiratoire est plus élevé que le cycle de reconstruction

inspiratoire et qu'il existe un délai d'environ 1 a 2 secondes.
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La diftérence entre les deux parameétres peut étre observée en réglant le délai de l'intervalle respiratoire

sur 1,5s et en comparant le cycle de reconstruction inspiratoire avec le cycle de reconstruction

expiratoire.
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En dernier lieu, la courbe de reconstruction correspondante est sauvegardée en cliquant sur le bouton

dans l'interface « Save Reconstruct CC ».

VIl Exportation des données

VII-1 Modification du répertoire de sauvegarde par défaut

Dans l'interface principale, cliquez sur File -> Save place, pour modifier le dossier de sauvegarde par
défaut.

| BIO FLOW IMAGE Analysis 2021.03.20
File | Define ROl EPLROI Color Table Windows

Open series R

Save place

Save Image as...

Save image without annotations as...
Save serie as... ot
Create DICOMDIR ’

Quit
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VI1I-2  Exportation des données

Cliquez sur Actions -> Save Frome pour décider des données a sauvegarder, la valeur par défaut étant

de sélectionner tout. L’option « Original » indique de sauvegarder la courbe de débit d'origine,

« Respiration » indique de sauvegarder les courbes du cycle respiratoire reconstruites, les options

« 32 Mean/ 32 Inspiration/ 32 Expiration » indiquent de sauvegarder les courbes du cycle cardiaque

reconstruites pour 32 points d'échantillonnage au format de fichier CINE-CP.

Adions] Options Mask Levels Curves Units
Segmentation 3
Apply contour o e
Save_Frome »| v Original
Export Velocity Field » | v Respiration
WSS v 32_Mean
Velocities Field v | 32 InterAll
Close v 32_Inspiration

v 32_Expiration

Puis, cliquez sur Levels, choisissez un nom pour ce ROI ou cliquer sur « Other » pour définir votre

propre dénomination. Les données seront alors automatiquement sauvegardées dans le dossier patient

correspondant.

Actions Options Mask |Levels | Curves Units
Segmentation| DynamicSe CSF

\ —— Brain Blood
Mode || View || Adjt L

Face Blood
Eye Blood

Other
CID_cervi
CIG_cervi
Verteb-D
Verteb-G
Jugul-D
Jugul-G
Plex_Post_D
Plex Post G

v v v v v

Les données de débit seront enregistrées dans un fichier « .txt ». Les images du ROI et du bruit seront

enregistrées sous forme de fichier « .jpg » dans le dossier images. Le segment ROI (qui peut étre chargé

dans le processus de segmentation) sera enregistré sous forme de fichier « .txt » dans le dossier

Segment.
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Nom

I images

| noise

I Segment
EPI_example noise
EPI_example_CycleRespi
EPI32_example_ExpiCycle
EPI32_example_InspiCycle
EPI32_example_MeanCycle

general-informations

VII-3  Explication du fichier sauvegardé

Tous les fichiers contiennent des informations d'en-téte telles que le numéro série, le temps
d'acquisition, etc. Le fichier EP/ example contient des courbes de débit, des courbes de surface de
segmentation, des courbes de vitesse maximale, des courbes de vitesse minimale, des courbes de

volume et des coordonnées temporelles avec 400 points d'échantillonnage.

Le fichier EPI example CycleRespi contient les paramétres de reconstruction du cycle cardiaque, de
reconstruction du cycle cardiaque expiratoire, de reconstruction du cycle cardiaque inspiratoire et de
courbe des cycles cardiaques indépendants. Dans I’exemple donné ici, il y a 37 cycles cardiaques

indépendants.
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Résumeé

A ce jour, les effets des variations du rythme cardiaque et respiratoire sur la dynamique du flux sanguin cérébral ne sont
pas bien compris. La séquence « 2D Ciné Contraste de Phase » (CINE-CP) obtenue en imagerie par résonance magnétique
(IRM) quantifie de maniére non invasive les flux vasculaires et les écoulements du liquide cérébro-spinal (LCS). Cependant
elle est limitée par sa résolution temporelle car elle donne acces a une courbe moyenne de flux reconstruite a partir d’une
centaine de cycles cardiaques. Nous disposons d’une nouvelle séquence d’IRM appelée « Echo Planar Imaging » en
contraste de phase (EPI-CP) permettant de quantifier les vitesses « en temps réel » et qui offre de grands avantages pour
1'étude de I’influence de la respiration sur la dynamique du sang et du LCS dans le systéme cranio-spinal. Néanmoins I'EPI-
CP fournit un plus grand nombre d'images avec une qualité d'image réduite, ce qui pose des problémes pour le post-
traitement de I'EPI-CP. A notre connaissance, il n’existe pas de logiciel dédi¢ au traitement des images EPI-CP. Par
conséquent, la thése couvre trois objectifs principaux : d’abord la mise en place, I’optimisation et 1’évaluation de la
précision d’un protocole EPI-CP pour I’investigation cérébrale des flux artériels, veineux et du LCS ; ensuite le
développement d’un logiciel de traitement et d’analyse dédi¢ aux images EPI-CP du systéme cranio-spinal ; enfin la
quantification de I’influence de la respiration sur les écoulements de sang et de LCS dans le systéme cranio-spinal.

Pour atteindre ces objectifs, dans un premier temps, le protocole de I'EPI-CP a été optimisé a 'aide d’un fantome de flux
permettant de réaliser a I’intérieur de I’IRM des écoulements physiologiques pulsatiles et calibrés. La précision de I'EPI-
CP a été vérifiée par comparaison avec la séquence CINE-CP de référence. Les effets de la taille des pixels et des vitesses
d'encodages dans le cas de I'EPI-CP ont été étudiés. Dans un deuxiéme temps, un logiciel de post-traitement a été développé
pour visualiser, segmenter et analyser les images DICOM de la séquence EPI-CP. Le logiciel offre par ailleurs la possibilité
d’intégrer un signal respiratoire enregistré lors de 1’acquisition pour quantifier l'effet de la respiration sur les flux
vasculaires et du LCS. Finalement avec ce logiciel de post-traitement EPI-CP, la validation in vivo de la précision de 'EPI-
CP a été réalisée sur une population de 16 volontaires adultes. De plus une étude de quantification de l'effet de la respiration
sur les artéres cérébrales a été effectuée sur une population de 12 volontaires adultes.

Mots clés : IRM en contraste de phase; echo planar imaging ; traitement d'image; hémodynamique cérébrale ;
hydrodynamique du liquide cérébro-spinal ; respiration ; développement de logiciels ; évaluation quantitative.

Abstract

Acquisition and processing of phase contrast Magnetic Resonance Imaging for the quantification
of cerebral blood and cerebrospinal fluid flow under respiratory influence

To date, the effects of arrhythmia and respiration on cerebral blood flow dynamics are not well understood. The "2D Cine
Phase Contrast " (CINE-CP) sequence obtained in magnetic resonance imaging (MRI) quantifies non-invasively the
vascular flows and the cerebrospinal fluid (CSF) flows. However, it is limited by its temporal resolution because it gives
access to an average flow curve reconstructed from hundreds of cardiac cycles. We have a new MRI sequence called "Echo
Planar Imaging" in phase contrast (EPI-CP) that allows to quantify velocities "in real time" and offers great advantages for
the study of the influence of respiration on blood and CSF dynamics in the cranio-spinal system. However, EPI-CP provides
a larger number of images with reduced image quality, which causes difficulties for EPI-CP post-processing. To our
knowledge, there is no software dedicated to EPI-CP image processing. Therefore, the thesis covers three main objectives:
firstly, optimization of the EPI-CP protocol and validation of the accuracy of EPI-CP in quantifying cerebral circulation of
arterial, venous and CSF flows; secondly, development of a dedicated software for post processing EPI-CP images of the
cranio-spinal system; and finally, quantification of the influence of respiration on blood and CSF flows in the cranio-spinal
system.

To achieve these objectives, as a first step, the EPI-CP protocol was optimized using a flow phantom to achieve calibrated,
pulsatile physiological flows inside the MRI. The accuracy of the EPI-CP was evaluated by comparison with the reference
CINE-CP sequence. The effects of pixel size and velocity encoding in the EPI-CP were investigated. In the second step, a
post-processing software was developed to visualize, segment and analyze the DICOM images of the EPI-CP sequence.
The software also offers the possibility to import a respiratory signal which is recorded during the acquisition to quantify
the effect of respiration on the vascular and CSF flows. Finally, with this EPI-CP post-processing software, in vivo
validation of the accuracy of the EPI-CP was performed on a population of 16 adult volunteers. In addition, a quantification
study of the effect of respiration on cerebral arteries was performed on a population of 12 adult volunteers.

Key word: phase contrast MRI; Echo-Planar Imaging; image processing; cerebral hemodynamics; cerebrospinal fluid
hydrodynamics; respiration; software design; quantitative evaluation
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